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Resumen
En este trabajo se presenta la implementacio´n de un modelo de ca´lculo de dosis con base en
la herramienta Geant4 de simulacio´n Monte Carlo. Se realizaron pruebas de validacio´n del
me´todo utilizando un simulador f´ısico homoge´neo de agua irradiado con haces de fotones de
6MeV generados en un acelerador lineal de electrones de uso cl´ınico. El co´digo final utiliza
como entrada un conjunto de ima´genes dicom de un paciente real generadas a partir de una
voxelizacio´n de ima´genes de CT adquiridas en el Instituto Nacional de Cancerolog´ıa y espacios
de fases generados en el cabezal del acelerador, en los cuales se ha almacenado informacio´n de
part´ıculas antes y despue´s de colimadores secundarios y multila´minas. Se evaluaron configu-
raciones para radioterapia convencional, conformal (3DCRT) y una aplicacio´n particular con
la te´cnica de radioterapia de intensidad modulada, IMRT. Los resultados de la simulacio´n
fueron comparados con los resultados de la planeacio´n realizada en un sistema de ca´lculo de
dosis comercial. Los ca´lculos en el simulador f´ısico homoge´neo de agua fueron comparados
con mediciones hechas con una ca´mara de ionizacio´n en una configuracio´n similar. Para este
caso, los resultados concordaron con errores inferiores al 4 % para las curvas de PDD, aunque
los perfiles en las distribuciones de dosis mostraron una posible fuga en el colimador mul-
tila´minas simulado. Para el simulador f´ısico antropomo´rfico, los resultados de la simulacio´n
presentan grandes diferencias en cuanto a la distribucio´n de dosis obtenida, segu´n lo indican
los histogramas dosis - volumen obtenidos para diferentes estructuras irradiadas durante el
tratamiento con radioterapia.
Palabras Clave: Ca´ncer de pro´stata, radioterapia, IMRT, Monte Carlo, Geant4.
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Abstract
This paper presents the implementation of a Geant4 based simulation tool for dose calcula-
tions with Monte Carlo. Tests were conducted to validate the method using a homogeneous
water phantom irradiated with 6MeV photon beams generated by an electron linear accel-
erator for clinical use. The final code uses as data input a set of dicom images of a real
patient generated from a CT imaging voxelization acquired in the National Cancer Institute
and phase spaces generated in the accelerator head, in which particles information before
and after secondary multileaf collimators has been stored. Configurations were evaluated
for conventional radiotherapy, conformal (3DCRT) and a particular application for intensity
modulated radiotherapy, IMRT. The simulation results were compared with the plan carried
out in a commercial planning system. Calculations in the water phantom were compared
with measurements made with an ionization chamber in a similar configuration. For this
case, the results were consistent with errors below 4 % for PDD curves, although the profiles
in the dose distributions showed a possible leak in the simulated multileaf collimator. For
the antropomorphic phantom simulation results show great differences in the dose distribu-
tion obtained, as indicated by the histograms dose - volume for various structures irradiated
during radiotherapy.
Keywords: Prostate cancer, radiotherapy, IMRT, Monte Carlo, Geant4.
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Introduccio´n
El ca´ncer de pro´stata es uno de los tumores ma´s comunes en hombres. De hecho, se ha
mostrado que resulta ser el tipo ma´s comu´n de ca´ncer no cuta´neo en hombres en los Estados
Unidos (con 186000 casos nuevos en el an˜o 2008) y la segunda causa de muerte por ca´ncer
(con aproximadamente 28600 muertes), luego del ca´ncer de pulmo´n (con alrededor de 90800
muertes) (Lippman (2009)). En Inglaterra, es tambie´n la segunda causa de muerte por ca´ncer
(luego del ca´ncer de pulmo´n) con 35000 casos y alrededor de 10000 muertes al an˜o. En
Colombia, el Instituto Nacional de Cancerolog´ıa sen˜ala que el ca´ncer de pro´stata representa
el cuarto lugar entre los tipos de ca´ncer que registro´ para el an˜o 2009, representando un 6.8 %
de los casos, detra´s de los ca´nceres ma´s numerosos de piel (17.6 %), mama (10.2 %) y cuello
uterino (11.4 %) (Instituto Nacional de Cancerologia (2009)).
La radioterapia es la te´cnica de tratamiento de uso ma´s frecuente para el ca´ncer de pro´stata.
Esta te´cnica emplea campos de radiacio´n de diferente energ´ıa producidos por aceleradores
lineales de electrones de uso cl´ınico, y requiere de mecanismos para proteger los o´rganos sanos
cercanos a la pro´stata que son sensibles a la radiacio´n, en este caso, vejiga y recto. Dentro
de esta, la te´cnica de radioterapia de intesidad modulada (IMRT, por sus siglas en ingle´s) es
uno de los avances tecnolo´gicos ma´s importantes de los u´ltimos an˜os en cuanto al aumento de
la precisio´n y optimizacio´n de los tratamientos de ca´ncer de pro´stata con haces de radiacio´n
externos. Este avance permite alcanzar dosis de radiacio´n ma´s altos en la ubicacio´n del ca´ncer,
reduciendo al ma´ximo las dosis recibidas por los o´rganos sanos cercanos y expuestos, que
utiliza un conjunto de la´minas que se mueven durante la irradiacio´n, cambiando el taman˜o y
la forma del campo.
Por otro lado, el uso cl´ınico rutinario de esta modalidad de tratamiento requiere de controles
de calidad rigurosos que han sido mejorados con el paso del tiempo, a medida que van evolu-
cionando las herramientas de hardware y software disponibles. El uso reciente de esta te´cnica
en Colombia ha tra´ıdo consigo un incremento en la necesidad de implementar controles cada
vez ma´s sofisticados y confiables. Estos controles deben verificar el correcto funcionamiento
de cada uno de los componentes requeridos para los tratamientos con radioterapia, as´ı como
el actuar conjunto de todos ellos, incluyendo tambie´n las conexiones y la transferencia de
informacio´n de uno a otro de los sistemas.
Se han desarrollado diversos protocolos de calidad generales para tratamientos con haces ex-
ternos como la te´cnica IMRT. Algunos de los reportes son el IAEA Report TRS 430 (IAEA
(2004)), el ESTRO Booklet No. 9 (Alber et al. (2008)) y el IAEA TECDOC-1540 (IAEA
(2007)). Entre los protocolos de calidad de la radioterapia conformal se encuentra la verifi-
cacio´n de las dosis calculadas por el sistema de planeacio´n antes de realizar el tratamiento
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del paciente (Kutcher et al. (1994)). Esta verificacio´n se dificulta en la te´cnica IMRT de-
bido a los mecanismos complejos de modulacio´n de intensidad en cada campo. Para abordar
este problema se suelen realizar verificaciones con ca´lculos en un punto y maniqu´ıs de ver-
ificacio´n (Xing et al. (1999), Low et al. (1998), LoSasso et al. (2001)). Ma´s recientemente,
algunos grupos de investigacio´n han demostrado que es posible realizar ca´lculos de dosis in-
dependientes en planeaciones de IMRT, basa´ndose principalmente en campos de intensidad
modulada para a´ngulos de gantry fijos (gantry esta´tico) (LoSasso et al. (2001), Kung et al.
(2000), Xing et al. (2000)). Entre estos estudios se encuentra el de Kung et al. (Kung et al.
(2000)) quienes utilizaron la te´cnica de integracio´n de Clarkson para calcular dosis sobre el
eje central de radiacio´n, a partir de un modelo de superposicio´n de subcampos abiertos de
diferentes taman˜os que modulan la intensidad de cada campo.
Muchos centros de radioterapia cuentan con protocolos de verificacio´n para la te´cnica IMRT
con mediciones directas desde el equipo antes de realizar el tratamiento a cada paciente; sin
embargo, esto puede tomar mucho tiempo y esfuerzo humano. Esto, sumado a la complejidad
de las estructuras del cuerpo humano y las mu´ltiples interacciones experimentadas en el pro-
ceso del paso de la radiacio´n a trave´s de la materia, hacen de Monte Carlo una herramienta
eficaz para realizar los ca´lculos de dosis independientes requeridos (Goetzfried et al. (2011),
Leal et al. (2003), Jang et al. (2006)), pero intentando minimizar el tiempo de co´mputo.
Por ejemplo, Dong et al. (2003) han realizado esta verificacio´n para dosis en un solo punto.
Adicionalmente, algunos centros han realizado verificaciones para planeaciones dosime´tric-
as con IMRT para tratamientos de ca´ncer de pro´stata (Chen et al. (2004), Boggula et al.
(2010)). Entre estos estudios se encuentra el de Francescon et al. (2003), quienes realizaron
una simulacio´n con la te´cnica IMRT en un caso de pro´stata y otro de cabeza y cuello con la
herramienta ’BEAM EGS4’ de simulacio´n Monte Carlo. En Colombia, la te´cnica IMRT tiene
unos 15 anos, y los protocolos de verificacio´n se realizan midiendo en un maniqu´ı la dosis en
un volumen nuy pequeno mediante una ca´mara de ionizacio´n y compara´ndola con la dosis
que arroja el planificador, y se han hecho tambie´n verificaciones con placa radiogra´fica, pero
todav´ıa no se realizan verificaciones con simulacio´n Monte Carlo.
Este trabajo implementa un ejemplo de ca´lculo de dosis absorbida para la verificacio´n de un
tratamiento de pro´stata con la te´cnica IMRT utilizando la herramienta Geant4 de simulacio´n
Monte Carlo. El contenido del mismo puede servir de ejemplo futuro para este tipo de con-
troles de calidad, y es la primera desarrollada en Colombia utilizando un software gene´rico
de simulacio´n Monte Carlo. En esto radica su aporte. El estudio seguira´ un modelo similar
al de Francescon et al. (2003), pero haciendo un e´nfasis ma´s detallado hacia el ca´lculo de
dosis en los o´rganos irradiados. El esquema de trabajo empieza con una descripcio´n general
de la anatomı´a de la pro´stata y el ca´ncer en el cap´ıtulo dos, seguido de una introduccio´n a las
modalidades de tratamiento con radiacio´n de esta patolog´ıa, comenzando por la radioterapia
convencional hasta llegar a la te´cnica IMRT en el cap´ıtulo tres. Posteriormente se describe
en que´ consiste la herramienta Geant4 de simulacio´n Monte Carlo en el cap´ıtulo cuatro y se
habla de las ventajas que este presenta para el tipo de simulaciones requerido. En el cap´ıtulo
cinco se describen las ima´genes de un tomo´grafo computacional que son las que se utilizara´n
como base para la elaboracio´n del simulador f´ısico. La validacio´n de la simulacio´n con el
acelerador lineal se realiza en el cap´ıtulo seis, siguiendo los modelos descritos en los trabajos
de Cornelius et al. (2011) y Rodrigues et al. (2004) y utilizando para tal fin el modelo f´ısico
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del cap´ıtulo anterior. Finalmente, en el cap´ıtulo siete, se pasa a estudiar el modelo en un pa-
ciente real al que se le realiza un tratamiento de ca´ncer de pro´stata en el Instituto Nacional
de Cancerolog´ıa. Las conclusiones y recomendaciones finales se presentan en el cap´ıtulo ocho.
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Cap´ıtulo 1
Ca´ncer de pro´stata
1.1. Anatomı´a y ca´ncer de pro´stata
La pro´stata es un o´rgano glandular del aparato
genitourinario, exclusivo de los hombres, localizada
en la parte anterior del recto, debajo y a la sali-
da de la vejiga urinaria (figura 1.1). Su volumen es
de aproximadamente 20ml en estado natural y 40ml
con ca´ncer (Leibel and Phillips (1998)). La pro´sta-
ta contiene ce´lulas que producen parte del l´ıquido
seminal que protege y nutre a los espermatozoides.
Justo encima y a los lados de la gla´ndula prosta´tica
se encuentran las ves´ıculas seminales que producen la
mayor parte del l´ıquido seminal. La pro´stata rodea la
primera parte de la uretra, conducto por el que cir-
cula la orina y el semen hasta el pene. La gla´ndula
prosta´tica consta de una zona perife´rica que corre-
sponde a un 70 % del volumen y es sitio de un 60 a
70 % de los casos de adenocarcinomas de la pro´sta-
ta, una zona central que corresponde a un 25 % de
la gla´ndula y so´lo un 1-5 % de los casos de ca´ncer,
una zona transicional que rodea la uretra y repre-
senta un 5 % del volumen de la pro´stata y un 25 %
de los casos de adenocarcinoma de pro´stata, y el es-
troma fibromuscular anterior (zona anterior) donde
no se presentan estructuras glandulares (figura 1.2).
Aproximadamente un 50 a 80 % de los tumores in-
volucran al a´pex de la pro´stata y un 85 % de los pa-
cientes presentan enfermedad multifocal. Ma´s de un
95 % de los ca´nceres en pro´stata son adenocarcinomas
(Hansen and Roach (2010)).
Figura 1.1: Anatomı´a de la pro´stata
(tomado de National Can-
cer Institute (2008)).
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Figura 1.2: Zonas anato´micas de la pro´stata (tomado de Algaba (1991)).
1.2. Estudios diagno´sticos
Existen diferentes estudios diagno´sticos que permiten determinar la existencia y el estadio
de un ca´ncer de pro´stata. Los prono´sticos ma´s comu´nmente empleados en la determinacio´n
de la magnitud de la enfermedad son la prueba de PSA (ant´ıgeno prosta´tico espec´ıfico)
pretratamiento, grado histolo´gico (puntuacio´n Gleason), y estado cl´ınico (Leibel and Phillips
(1998)). La puntuacio´n Gleason se obtiene a partir de una biopsia, la cual es esencial para
confirmar el diagno´stico y esta´ indicada cuando se descubre alguna nodularidad al realizar el
tacto rectal, al determinar una elevacio´n del PSA se´rico o alguna alteracio´n en las pruebas de
imagen. Las muestras de la biopsia se analizan y, si existe ca´ncer, se asigna una puntuacio´n
Gleason, que abarca los valores de 2 a 10, y representa la suma de los dos patrones glandulares
principales observados, que van desde poco desordenados (1) hasta anapla´sicos (5) (Hansen
and Roach (2010)). Al aumentar el valor de la puntuacio´n Gleason, disminuye la diferenciacio´n
de gla´ndulas en el tejido, empeorando el prono´stico cl´ınico del paciente.
Con estos datos se desarrolla un sistema de estadificacio´n el cual es un me´todo estandarizado
en el que se describe lo extendido que esta´ el ca´ncer. Existen varios sistemas de estadificacio´n
para el ca´ncer de pro´stata, pero el ma´s usado en la mayor´ıa de los pa´ıses es el sistema TNM,
tambie´n conocido como el Staging System of the American Joint Committee on Cancer
(AJCC) (1.1). El sistema TNM describe lo extendido que esta´ el tumor primario (estadio
T), si afecta o no a los ganglios linfa´ticos pro´ximos al tumor (estadio N), y si existe o no
meta´stasis a distancia (estadio M) (Halperin et al. (2008)).
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Tabla 1.1: Sistema de estadiaje TNM (o AJCC) para el ca´ncer de pro´stata (datos tomados de Lu
and Brady (2008)).
Tumor primario (T)
T1
El tumor no ha podido ser detectado con ninguna te´cnica de imagen como la
ecograf´ıa transrectal.
T1a
El ca´ncer ha sido diagnosticado incidentalmente durante una reseccio´n transuretral
(RTU) por una hipertrofia benigna de pro´stata. El ca´ncer esta´ presente en menos
del 5 % del tejido extirpado.
T1b
El tumor ha sido hallado despue´s de una RTU pero esta´ presente en ma´s del 5 %
del tejido extirpado.
T1c
El ca´ncer se ha diagnosticado a trave´s de una biopsia de pro´stata solicitada por
una elevacio´n del PSA.
T2
El tumor ha sido detectado por un tacto rectal, pero aparece confinado a la
pro´stata.
T2a
El ca´ncer se detecta en la mitad o menos de un solo lado (lo´bulo), derecho o
izquierdo de la pro´stata.
T2b
El ca´ncer se detecta en ma´s de la mitad de un solo lado, derecho o izquierdo de la
pro´stata.
T2c El ca´ncer se palpa en ambos lo´bulos de la pro´stata.
T3
El ca´ncer ha sobrepasado los l´ımites de la pro´stata y puede afectar a las ves´ıculas
seminales.
T3a El ca´ncer se extiende fuera de la pro´stata pero no afecta a las ves´ıculas seminales.
T3b El ca´ncer afecta a las ves´ıculas seminales.
T4
El ca´ncer se ha extendido a los tejidos pro´ximos a la pro´stata, distintos de las
ves´ıculas seminales, como el esf´ınter vesical, recto o la pared de la pelvis.
Ganglios linfa´ticos regionales (N)
N0 (N cero) significa que el ca´ncer no se ha extendido a ningu´n ganglio linfa´tico.
N1
Significa que el ca´ncer se ha extendido a uno o ma´s ganglios linfa´ticos regionales
(pro´ximos a la pro´stata) de la pelvis.
Meta´stasis (M)
M0 No se presenta meta´stasis a distancia.
M1
Se presenta extensio´n a distancia (fuera de la pelvis), como a otros ganglios
linfa´ticos u otros o´rganos como el hueso, pulmo´n, h´ıgado o cerebro.
A partir del diagno´stico (PSA, grado histolo´gico (puntuacio´n Gleason) y estado cl´ınico) se
realiza una clasificacio´n en grupos de riesgo (tabla 1.2) y se evalu´a la aplicacio´n de una
te´cnica de tratamiento u otra (tabla 1.3), entre las que se encuentran cirug´ıa, radioterapia
y quimioterapia, entre otras. Tambie´n pueden emplearse combinaciones de estas te´cnicas,
segu´n sea el caso. Si se ha elegido radioterapia, el diagno´stico permite evaluar el taman˜o y la
regio´n a tratar.
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Tabla 1.2: Sistema de clasificacio´n en grupos de riesgo adoptado por National Comprehensive
Cancer Network (NCCN, version 1.2008) (datos obtenidos de Lu and Brady (2008)).
Grupos de riesgo
Caracter´ısticas de la enfermedad
Estadio Puntuacio´n Gleason PSA
Riesgo bajo T1− T2a, y 2− 6, y < 10ng/ml
Riesgo intermedio T2b− T2c, o 7 10− 20ng/ml
Riesgo alto T3a, o 8− 10, o > 20ng/ml
Localmente avanzado T3b− T4 Cualquiera Cualquiera
Metasta´sico N1 y/o M1 Cualquiera Cualquiera
Tabla 1.3: Opciones terape´uticas (datos tomados de Lu and Brady (2008)).
Grupo de riesgo Opciones terape´uticas Volumen de radioterapia
externa
Bajo Braquiterapia
Radioterapia
Prostatectomı´a radical
So´lo pro´stata
Intermedio
(favorable)
Radioterapia
Prostatectomı´a radical
Pro´stata y ves´ıculas
seminales
Intermedio
(desfavorable)
Radioterapia
Radioterapia +
braquiterapia (refuerzo)
Prostatectomı´a radical
Pro´stata y ves´ıculas
seminales
Se considera radioterapia
total de pelvis
Alto Radioterapia
Radioterapia +
braquiterapia (refuerzo)
Radioterapia total de pelvis
+ refuerzo a pro´stata
Los grupos de riesgo alto, intermedio (favorable y desfavorable1) y bajo de la tabla 1.3 son
los mismos definidos en la tabla 1.2 por la NCCN.
1Puede ser definido como ≥ 50 % de biopsias positivas, ≥ 50 % de la longitud de las biopsias positiva,
aumento de PSA ≥ 2ng/ml/an˜o
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Planeacio´n del tratamiento
Cuando se va a realizar un tratamiento de ca´ncer de pro´stata con radioterapia deben evaluarse
varios factores, que van desde los estudios diagno´sticos hasta la manera como se va a irradiar
al paciente. A partir de los estudios diagno´sticos se selecciona la modalidad de tratamiento
a emplear. El tratamiento seleccionado depende de la edad del paciente, del estado y difer-
enciacio´n del tumor, los niveles de PSA y las preferencias del paciente, entre otros. Se debe
conocer tambie´n la extensio´n del ca´ncer y determinar la presencia de meta´stasis a ganglios
linfa´ticos. Si al paciente se le ha realizado una prostatectomı´a, se debe evaluar con precisio´n
si la enfermedad presenta extensiones microsco´picas a las ves´ıculas seminales, penetracio´n
capsular y/o ma´rgenes postivos en la histolog´ıa.
La radioterapia para el carcinoma de pro´stata usualmente se realiza so´lo con haces de ra-
diacio´n externa, sin embargo, en algunas ocasiones podr´ıa ser conveniente el uso de irradiacio´n
instersticial en conjunto con cirug´ıa y refuerzos a pro´stata con campos de radiacio´n externa.
En todos los casos se debe evitar al ma´ximo la irradiacio´n de los o´rganos sanos cercanos a la
pro´stata, tales como el recto, la vejiga, las cabezas femorales y el bulbo peneano. La te´cnica
seleccionada as´ı como la manera de emplearla en un paciente espec´ıfico y la evaluacio´n de
dosis recibida por el paciente hacen parte de la planeacio´n de un tratamiento de radioterapia.
La radioterapia de intensidad modulada (IMRT) es una de las te´cnicas de irradiacio´n con
campos externos. A continuacio´n se hara´ una breve descripcio´n de la planeacio´n de radioter-
apia de ca´ncer de pro´stata con haces externos, comenzando desde la radioterapia convencional
hasta la te´cnica IMRT.
2.1. Radioterapia convencional
Cuando se va a realizar un tratamiento con radioterapia de haces externos es importante
conocer con la mayor exactitud posible el taman˜o de los campos que se van a utilizar y
que´ se debe proteger. Los campos deben ser suficientemente grandes para abarcar toda la
enfermedad y disminuir el riesgo de que se presente una reca´ıda local, pero al mismo tiempo
deben ser correctamente colimados para no afectar tejido que no presenta enfermedad.
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En cuanto a la prescripcio´n de dosis en radioterapia convencional, el tratamiento de carci-
noma de pro´stata en estad´ıos tempranos incluye el tratamiento de la gla´ndula prosta´tica,
las ves´ıculas seminales y tejidos periprosta´ticos hasta 60Gy; seguido de un refuerzo de 68
a 70Gy a la gla´ndula prosta´tica. En enfermedades de estad´ıo avanzado, se pueden entregar
dosis paleativas de radiacio´n a toda la pelvis hasta 50Gy, seguido de un refuerzo a la gla´ndula
prosta´tica. El paciente debe permanecer inmo´vil durante la ejecucio´n del tratamiento y la
planeacio´n se realiza sobre un par de placas radiogra´ficas ortogonales (planeacio´n 2D) o con
una reconstruccio´n tridimensional de ima´genes (planeacio´n 3D) (Bentel (1996)).
Se debe destacar que la te´cnica de caja es comu´n para la radioterapia convencional en pro´s-
tata. Esta te´cnica consiste ba´sicamente en un arreglo de cuatro campos dispuestos en las
angulaciones del gantry a 0°, 90°, 180° y 270°. En el tratamiento de la enfermedad avanzada,
donde se irrad´ıa toda la pelvis, el borde inferior de los campos abarca el borde inferior de
la pro´stata mas un margen de 1.5 a 2cm y usuamente coincide con la parte inferior de las
tuberosidades isquia´ticas. El margen superior debe incluir los ganglios linfa´ticos il´ıacos (es
decir, aproximadamente el espacio entre las ve´rtebras L4-L5), y los bordes laterales deben
incluir la pelvis o´sea con un margen de 1.5 a 2cm. Los campos laterales deben tener la mis-
ma extensio´n cra´neo caudal que los campos anterior y posterior. El margen anterior debe
incluir la s´ınfisis pu´bica y los ma´rgenes posteriores deben alcanzar el recto. Los volu´menes
deben conformarse de modo que se eviten grandes volu´menes de intestino delgado, recto y
vejiga. Usualmente, el tratamiento con estos campos se completa con un refuerzo de dosis
a pro´stata. Este refuerzo se puede realizar con campos perquen˜os que incluyen la gla´ndula
prosta´tica, las ves´ıculas seminales y los tejidos periprosta´ticos. Estos campos deben ser de
al menos 10x10cm, teniendo en cuenta los cambios de taman˜o y posicio´n de la pro´stata y
ves´ıculas seminales, dependiendo de lo lleno que se encuentre la vejiga y el recto. Esta con-
figuracio´n se esquematiza en la figura 2.1. Las figuras 2.2 y 2.3 muestran la implementacio´n
de este esquema de tratamiento, para campos a pelvis y para el refuerzo, respectivamente,
en el sistema de planeacio´n Eclipse del Instituto Nacional de Cancerolog´ıa.
Figura 2.1: Diagrama que ilustra los campos de tratamiento t´ıpicos en radioterapia convencional
de pro´stata con la te´cnica de caja. Las l´ıneas so´lidas indican el tratamiento a pelvis
completa y las l´ıneas a tramos muestran el refuerzo, el cual incluye la gla´ndula prosta´ti-
ca, las ves´ıculas seminales y tejidos periprosta´ticos. Figura A. vista frontal y B. vista
lateral (tomado de Bentel (1996)).
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(a) (b)
Figura 2.2: Implementacio´n de los campos anterior (a) y lateral (b) en el sistema de planeacio´n
Eclipse para irradiacio´n de pelvis en radioterapia convencional de pro´stata.
(a) (b)
Figura 2.3: Campos reducidos anterior (a) y lateral (b) para el refuerzo de dosis a pro´stata, ves´ıcu-
las seminales y tejidos periprosta´ticos.
La habilidad para visualizar la geometr´ıa tridimensional de la pro´stata y su posicio´n relativa
al recto y la vejiga, as´ı como la habilidad para conformar el haz de radiacio´n al blanco,
permite disminuir los ma´rgenes en el disen˜o de los campos de tratamiento. Cuando no se
cuenta con herramientas de planeacio´n tridimensional se deben dar ma´rgenes generosos pues
el blanco como tal es dif´ıcil de localizar. En caso contrario, cuando se dispone de ima´genes
de CT o MRI (descritas ma´s adelante), los ma´rgenes pueden determinarse con una mejor
precisio´n.
Adema´s de la te´cnica de caja para radioterapia convencional existen otras modalidades en
la distribucio´n de campos para el tratamiento de ca´ncer de pro´stata, entre las cuales se
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encuentra la te´cnica de seis campos coplanares que contiene dos campos laterales y dos pares
de campos oblicuos anteriores y posteriores, entre otras. Sin embargo, el caso ma´s comu´n es el
de la te´cnica de caja por su facilidad de planeacio´n. Esta te´cnica requiere que sean empleadas
energ´ıas altas de radiacio´n (>6MeV) para disminuir la dosis a cabeza y cuello femoral.
Es importante proteger los o´rganos sanos cercanos a la pro´stata. Entre las toxicidades agudas
que pueden presentarse en tratamientos de pro´stata se encuentra la diarrea, tenesmos, sangra-
do rectal, dolor abdominal, frecuencia urinaria, disuria y hematuria. Entre las secuelas tard´ıas
se encuentra la proctitis persistente o proctosigmoiditis, f´ıstula o perforacio´n, obstruccio´n de
intestino o vejiga, cistitis cro´nica e impotencia.
2.2. Radioterapia conformal tridimensional (3DCRT)
La radioterapia conformal tridimensional es el proceso en el cual los haces de radiacio´n se
disen˜an y utilizan de manera que irrad´ıe so´lo el lecho tumoral, de manera selectiva y exclusiva.
En la te´cnica 3DCRT, tanto el tumor como las estructuras sanas consideradas en riesgo de
dan˜o, se identifican con precisio´n. El e´xito de la te´cnica 3DCRT consiste en que se logra
disminuir considerablemente el volumen que recibe la ma´xima dosis, protegiendo o´rganos
sanos alrededor, lo que permite elevar significativamente los valores de dosis entregados al
blanco de radiacio´n (Khan (2007)). Las distribuciones de dosis resultantes son calculadas y
evaluadas en cada o´rgano de intere´s a la luz de diferentes criterios radiobiolo´gicos establecidos
para la respuesta a la dosis, tanto para la enfermedad como para las estructuras normales a
riesgo. El tratamiento so´lo puede ser entregado luego de evaluarse y aprobarse el plan.
2.2.1. Delimitacio´n de volu´menes
Para realizar un procedimiento con la te´cnica 3DCRT se realizan delimitaciones de volu´menes
sobre las ima´genes diagno´sticas. Estos volu´menes esta´n definidos por la Comisio´n Interna-
cional de Unidades y Medidas Radiolo´gicas, ICRU (por sus siglas en ingle´s), en sus reportes
No 50 y 62 (ICRU (1993), ICRU (1999)) y se esquematizan en la figura 2.4:
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Figura 2.4: Definicio´n de volu´menes de planeacio´n en radioterapia conformal (tomado de ICRU
(1999)).
Volumen tumoral grueso (GTV): Extensio´n y localizacio´n palpable o visible de crec-
imiento maligno. El GTV puede incluir el tumor primario, ganglios linfa´ticos compro-
metidos y enfermedad metasta´sica, y puede encontrarse utilizando cualquiera de las
opciones imaginolo´gicas, tales como las ima´genes de tomograf´ıa computarizada (CT)
y/o resonancia magne´tica (MRI).
Volumen blanco cl´ınico (CTV): Volumen de tejido que contiene un GTV y el dan˜o
microsco´pico (enfermedad subcl´ınica) que debe ser eliminado. Este margen se determina
por experiencia cl´ınica o estudios patolo´gicos. El objetivo de la radioterapia es irradiar
el CTV a una dosis apropiada para controlar la enfermedad.
Volumen tumoral interno (ITV): Incluye el volumen CTV ma´s un margen de movimien-
to interno. Este margen se atribuye a la pe´rdida o ganancia de peso del paciente, que´
tan lleno se encuentre el recto y la vejiga, y a cambios en el taman˜o del tumor co-
mo tal. Algunos factores que contribuyen durante la ejecucio´n del tratamiento son los
movimientos card´ıacos y respiratorios, sudoracio´n, entre otros.
Volumen blanco de planeacio´n (PTV): Es un concepto geome´trico que considera todas
las posibles variaciones geome´tricas de los arreglos que puedan intervenir en el haz,
tales como el ITV y factores atribuidos a los inmovilizadores del paciente durante el
tratamiento.
O´rgano a riesgo (OAR): Es aquel cuya sensibilidad es tal que la dosis que reciba debe
ser comparada con su tolerancia, llevando posiblemente a la necesidad de un cambio de
arreglo de haces o de la dosis de radiacio´n suministrada.
Volumen de riesgo en planeacio´n (PRV): Incluye un margen alrededor del OAR para
compensar cambios en la forma, movimiento interno y variaciones de posicionamiento.
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La forma y extensio´n que deben tomar dichos volu´menes para tratamiento de pro´stata se
establecen en el centro hospitalario respectivo de acuerdo a varios factores y criterio cl´ınico.
En algunos centros el PTV se establece de acuerdo al criterio del me´dico tratante y el f´ısico
me´dico. Como ejemplo, en el hospital Memorial Sloan-Kettering Cancer Center en Estados
Unidos, el CTV se define como la pro´stata y las ves´ıculas seminales, el PTV se define como
el CTV mas un margen de 1cm en todas las direcciones excepto posteriormente, en donde el
margen se reduce a 0.6cm para disminuir la dosis en recto (Halperin et al. (2008)). La figura
2.5 muestra la delimitacio´n de volu´menes realizada en el Instituto Nacional de Cancerolog´ıa
sobre una imagen CT de un corte axial para un caso de ca´ncer de pro´stata.
Figura 2.5: Delimitacio´n de volu´menes para un caso de ca´ncer de pro´stata. Tanto el GTV como
el CTV delimitan el volumen de la pro´stata (l´ınea magenta). El PTV (l´ınea roja)
incluye al CTV mas un margen que se reduce hacia la posicio´n del recto. La l´ınea
cafe´ representa la vejiga y la l´ınea rosada al recto. El volumen externo y las cabezas
femorales esta´n representados con l´ınea verde (imagen obtenida con el sistema de
planeacio´n Eclipse).
2.2.2. Uso del colimador multila´minas
Los tratamientos con la te´cnica 3DCRT pueden ser complejos y requerir de varios campos con
formas irregulares. La evolucio´n de la te´cnica de tratamiento ha mejorado considerablemente
la manera como se entrega la dosis a volu´menes espec´ıficos. Anteriormente se utilizaban cam-
pos que deb´ıan ser modificados uno por uno durante un tratamiento, y requer´ıan de bloques
fabricados antes de cada inicio y de manera exclusiva, adema´s de compensadores para modu-
lar la intensidad, en caso de ser necesario (radioterapia convencional). Este proceso requiere
de mucho trabajo, tiempo y tiende a presentar muchos errores, adema´s limita el desarrollo
de estrategias de tratamiento a configuraciones que no requieran muchos campos. Por todo
esto, se hace necesario el colimador multila´minas (MLC) que facilita en gran manera estos
procedimientos. Este colimador contiene una serie de la´minas de alta densidad, generalmente
de tungsteno de 5 o 6cm de grosor con 0.5 o 1cm de ancho (proyectadas a isocentro), que
sirven para bloquear el paso de una porcio´n del haz de radiacio´n. Con el uso de MLC se logra
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un ahorro de costos de fabricacio´n de bloques, requieren mucho menos espacio y tiempo de
ubicacio´n, adema´s de que no requieren del esfuerzo de levantar y colocar bloques pesados
continuamente; se pueden realizar modificaciones en la abertura del haz durante un proced-
imiento; el paciente no tiene que esperar a que cambien de un bloque a otro en cada campo
y no hay riesgos de dan˜os al paciente ni al operario por un bloque que pueda caerse. Exis-
ten adema´s consideraciones de contaminacio´n por fabricacio´n y manipulacio´n de bloques de
plomo y cadmio (Khan (2007)).
La figura 2.6 muestra una imagen digitalmente reconstruida (digitally reconstructed radio-
graph, DRR), desde la perspectiva del haz de radiacio´n (beam’s eye view, BEV) de uno de
los campos, en donde se muestra la colimacio´n lograda con un conjunto de multila´minas,
protegiendo tejido que no debe ser irradiado.
Figura 2.6: Imagen digitalmente reconstruida (DRR) de un campo de tratamiento de ca´ncer de
pro´stata. Se muestra como se logra una colimacio´n del volumen a tratar a partir de
las multila´minas del acelerador lineal Clinac iX, protegiendo as´ı estructuras sanas
cercanas a la pro´stata (imagen obtenida con el sistema de planeacio´n Eclipse).
La habilidad del MLC controlado computacionalmente para dar forma a los campos y gener-
ar distribuciones arbitrarias de intensidad de manera remota y automa´tica es ideal para
realizar tratamientos complejos de manera segura y en tiempos comparables o menores que
los requeridos en la radioterapia convencional.
2.2.3. Ca´lculo de dosis
En la te´cnica 3DCRT, se cuenta con una descripcio´n precisa de la anatomı´a interna de un
paciente en forma de una matriz 3D de nu´meros CT. Para aprovechar esta herramienta
debe considerarse la variacio´n de las densidades del tejido punto por punto y la composicio´n
del tejido cercano para el transporte de fotones y electrones dispersos. Para esto se han
desarrollado modelos tales como el modelo de convolucio´n de la funcio´n de dispersio´n puntual
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(Mackie et al. (1985)) y el modelo de pencil beam diferencial (DPB) (Mohan and Chui (1986)),
los cuales requieren de datos ba´sicos para los haces, que son generados a partir de simulaciones
Monte Carlo. Estos modelos tienen en cuenta curvaturas superficiales e inhomogeneidades del
tejido as´ı como dispositivos para conformar los campos de radiacio´n, pero requieren de una
gran capacidad de co´mputo.
Tanto las ima´genes de CT como las MRI pueden generar informacio´n voxel por voxel pero
so´lo los datos de CT pueden ser utilizados en el ca´lculo de dosis (ver seccio´n 4.1). Las dosis
se calculan trazando rayos desde la fuente de radiacio´n, a trave´s de la imagen 3D, hasta el
punto de ca´lculo. Siempre que se hace un ca´lculo de dosis en los sistemas de planeacio´n deben
realizarse correcciones por inhomogeneidades de tejido, lo cual no so´lo cambia los valores de
dosis suministrada al tumor, sino tambie´n a los tejidos sanos que se encuentran alrededor y
que reciben radiacio´n dispersa.
2.2.4. Histogramas dosis - volumen
Los histogramas dosis - volumen (DVH) son la herramienta ma´s utilizada para la evaluacio´n
de planes de tratamiento con la te´cnica 3DCRT. Un DVH resume gra´ficamente los datos
3D de dosis en una simple curva para cada volumen de intere´s. En la pra´ctica cl´ınica, el
DVH de mayor uso es el de tipo acumulativo en el cual se determina que´ volumen de una
estructura espec´ıfica esta´ recibiendo una dosis determinada. La figura 2.7 presenta un ejemplo
de histograma en radioterapia 3DCRT. En este se muestran histogramas acumulativos para el
recto, la vejiga, las cabezas femorales y los volu´menes blanco de radiacio´n en una planeacio´n
para ca´ncer de pro´stata.
Figura 2.7: Histograma dosis - volumen t´ıpico. Una representacio´n comu´n es volumen normalizado
(eje y) versus dosis absoluta (eje x). Se puede evaluar de manera simulta´nea y sencilla
las dosis recibidas por los volu´menes blanco (l´ıneas rojas), el recto (l´ınea rosada), la
vejiga (l´ınea cafe´) y las cabezas femorales (l´ıneas verdes). (imagen obtenida con el
sistema de planeacio´n Eclipse).
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Mediante un DVH, en conjunto con la distribucio´n de dosis observada, se puede validar
una planeacio´n dada evaluando ciertos puntos de intere´s definidos en diferentes protocolos
asociados tanto a puntos fr´ıos en el volumen blanco de radiacio´n, como a puntos calientes en
estructuras sanas a proteger.
2.2.5. Limitaciones de dosis
Un factor muy importante a la hora de realizar la planeacio´n de tratamiento de pro´stata
consiste en asignar los valores de dosis y el fraccionamiento apropiado, teniendo en cuenta
que se debe alcanzar una dosis suficiente para tratar el tumor y suficientemente baja en los
o´rganos sanos para que no excedan sus tolerancias por volumen. La tabla 2.1 presenta los
valores de tolerancia para los o´rganos a riesgo en el tratamiento de pro´stata, de acuerdo al
protocolo utilizado en el Instituto Nacional de Cancerolog´ıa. Estos valores se examinan en
los histogramas dosis - volumen.
Tabla 2.1: Cuadro de limitaciones de dosis para o´rganos a riesgo en el tratamiento de ca´ncer de
pro´stata (segu´n el protocolo del Instituto Nacional de Cancerolog´ıa).
O´rgano a riesgo Dosis Volumen
40Gy <60 %
Recto 60Gy <40 %
70Gy <30 %
40Gy <60 %
Vejiga 60Gy <40 %
70Gy <30 %
Cabezas femorales 45Gy <25 %
Bulbo peneano 45Gy <25 %
Por las limitaciones de la tecnolog´ıa, anteriormente so´lo se alcanzaban dosis entre 60 y 70Gy
en el PTV. As´ı, para planeaciones de radioterapia convencional que usaban sistemas de
planeacio´n de tratamiento (TPSs) bidimensionales, se empleaban dosis entre 45 y 50Gy en
pelvis para incluir los sitios de los no´dulos de drenaje linfa´tico, 55 a 65Gy a las ves´ıculas
seminales, y 65 a 72Gy para la pro´stata, dependiendo del estadio del tumor Khan and Potish
(1998). Con la llegada de la irradiacio´n conformal 3D, los niveles de dosis en el PTV han ido
aumentando a medida que se estudian los efectos colaterales agudos, complicaciones tard´ıas,
control de la ubicacio´n del tumor, y niveles de PSA postratamiento. En la actualidad se
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suelen emplear dosis entre 76 a 78Gy para la pro´stata, con refuerzos de aproximadamente
45Gy para la pelvis y ves´ıculas seminales, en fraccionamientos de 180 a 200cGy durante 23
a 25 fracciones.
2.3. Radioterapia de intensidad modulada (IMRT)
2.3.1. Introduccio´n
Durante los u´ltimos an˜os, los avances en tomograf´ıa computarizada (CT) y en resonancia
magne´tica nuclear (MRI) han mejorado notablemente la capacidad de definir el taman˜o,
posicio´n y forma de los tumores en los pacientes. Gran parte de la investigacio´n actual en
radioterapia se ha enfocado en disen˜ar hardware que permita obtener el ma´ximo provecho de
los avances en la tecnolog´ıa de ima´genes.
En la seccio´n 2.2 se explica la habilidad de la te´cnica 3DCRT para reducir el volumen irra-
diado, protegiendo los o´rganos sanos cercanos. Sin embargo, esta habilidad esta´ limitada a
volu´menes de geometr´ıa sencilla y no logra una distribucio´n de dosis suficientemente confor-
mal para estructuras complejas, en las que se presentan invaginaciones, agujeros internos y
bifurcaciones. Tal es el caso del ca´ncer pro´stata, el cual crece posteriormente hacia el recto,
el cual requiere que su pared anterior reciba dosis que se mantengan suficientemente bajas
para evitar u´lceras o f´ıstulas.
Se ha demostrado que el empleo de haces de radiacio´n de intensidades no uniformes de la
radioterapia de intensidad modulada (IMRT) permite obtener una distribucio´n de dosis que
conforme mejor el blanco a tratar, disminuyendo al mismo tiempo las dosis en las regiones
vecinas de riesgo (Shepard et al. (1999)).
Los me´todos matema´ticos que emplea la te´cnica IMRT para obtener las distribuciones o´pti-
mas de dosis se basan en lo que se denomina planeacio´n inversa, ya que primero se determina
cua´l es la distribucio´n de dosis requerida y esto, junto con el mapa de densidades del pa-
ciente a partir de las ima´genes CT (cap´ıtulo 4), es utilizado para calcular cua´les deben ser
los perfiles de los haces de radiacio´n que deben entregarse (Khan (2007)). La manera como
la te´cnica IMRT logra la modulacio´n de la intensidad del haz de radiacio´n es a trave´s de
un colimador multila´minas (MLC) (Seccio´n 2.2.2). A medida que se irradia un paciente, las
la´minas del colimador se mueven hacia adentro o hacia afuera del haz para obtener un mapa
de intensidades o´ptimo. El nu´mero de posiciones del gantry del acelerador que se emplean
durante un tratamiento t´ıpico de IMRT oscila entre tres y siete (Shepard et al. (1999)).
2.3.2. Planeacio´n y tratamiento con IMRT
La planeacio´n del tratamiento para IMRT difiere en algunos aspectos de la planeacio´n para
la te´cnica 3DCRT. Entre las diferencias se encuentra la precisio´n requerida, pues la te´cnica
IMRT necesita una precisio´n de al menos 1mmen la superficie tumoral, as´ı como de las
estructuras a riesgo, por tanto, requiere de un mayor esfuerzo a la hora de pintar estructuras.
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Por otro lado, las te´cnicas de inmovilizacio´n deben garantizar que la posicio´n del paciente
pueda reproducirse con alta precisio´n durante cada fraccio´n en las cinco o siete semanas de
tratamiento y, en lo posible, deber´ıan corregirse los efectos de movimientos internos del tumor
o los debidos a la respiracio´n y la circulacio´n del paciente.
En IMRT, cada campo de tratamiento tiene una distribucio´n de intensidades definidas de
manera individual. En otras palabras, podr´ıa pensarse que cada campo se subdivide en un
gran nu´mero de subcampos o beamlets de radiacio´n ma´s pequen˜os, cuyas intensidades pueden
ser ajustadas y optimizadas de manera individual para obtener la distribucio´n de dosis ma´s
favorable. La figura 2.8 muestra un esquema de la evolucio´n de los campos de tratamiento
desde la radioterapia convencional hasta la IMRT. El ancho de cada uno de los beamlets
esta´ definido por el ancho de las la´minas del MLC, con valores t´ıpicos en isocentro de 3mm,
5mm y 10mm. El largo de la seccio´n transversal es un para´metro del algoritmo de planeacio´n
inversa, con valores t´ıpicos en isocentro de 1mm, 3mm, 5mm y 10mm.
Figura 2.8: Ilustracio´n de las diferencias ba´sicas entre (a) la radioterapia convencional, (b) la
radioterapia conformal sin modulacio´n de intensidad (3DCRT) y (c) la radioterapia
conformal con modulacio´n de intensidad (IMRT). (tomado de Webb (2003)).
El sistema MLC se configura de manera que obedezca a un archivo de datos que contiene
segmentos secuenciales con aperturas de MLC sincronizadas con la entrega de dosis por
unidades monitor (MU) en puntos espec´ıficos, para cada una de las posiciones del gantry.
La figura 2.9 es una representacio´n del modo de accio´n de la te´cnica IMRT para conformar
mejor al volumen a tratar.
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Figura 2.9: Esquema de la accio´n de la te´cnica IMRT. Se muestra una imagen de CT simplificada
con los contornos de la pro´stata (PTV), recto y vejiga. Se muestran tambie´n tres cam-
pos de intensidad modulada. Cada campo tiene su propio mapa de fluencias (tomado
de Webb (2003)).
Existen diversos me´todos para lograr la optimizacio´n de la distribucio´n de intensidades en
IMRT, entre los que se encuentran la te´cnica MSF (Multiple-Static-Field) o step and shoot, la
te´cnica DMLC (Dynamic Multileaf Collimator) o sliding windows, la tomoterapia, la te´cnica
IMAT (Intensity-Modulated Arc Therapy), entre otros. Entre las te´cnicas que se pueden
utilizar en el Instituto Nacional de Cancerolog´ıa esta´ la te´cnica step and shoot y la te´cnica
sliding windows.
En la te´cnica sliding windows, el espacio (gap) entre cada par de la´minas opuestas se mueve
a trave´s del volumen blanco, de acuerdo a un control computacional, mientras el haz de
radiacio´n esta´ encendido ?. El gap entre la´minas y la velocidad con que se desplazan se ajusta
de manera que se optimice la distribucio´n de dosis. El principio ba´sico de funcionamiento
radica en que, a medida que el gap se mueve a trave´s de un punto, la radiacio´n que e´ste
recibe es proporcional al nu´mero de unidades monitor (MUs) entregadas durante el tiempo
en que la primera la´mina abre el campo, exponiendo el punto, hasta que la segunda la´mina lo
bloquee nuevamente. Debe considerarse que el punto tambie´n recibe radiacio´n dispersa, como
contribucio´n de los subcampos vecinos (esto debe ir incluido en el algoritmo de optimizacio´n).
El nu´mero de la´minas que participan en el proceso de optimizacio´n depende del taman˜o del
volumen blanco proyectado sobre el colimador.
En la te´cnica step and shoot, cada campo de radiacio´n en una posicio´n fija del gantry se
compone de varios subcampos de tratamiento, cada uno formado con una posicio´n fija de las
MLCs y un peso espec´ıfico. El algoritmo que determina la forma de los subcampos parte de un
mapa de fluencias o´ptimo para el campo de radiacio´n y lo descompone en varios segmentos.
La fluencia en cada segmento es relativamente uniforme, de modo que la distribucio´n de dosis
buscada se obtiene con la superposicio´n de los subcampos. Un aspecto de intere´s en la te´cnica
es que la velocidad del movimiento de las multila´minas no es importante pues en el cambio
de un subcampo a otro el haz de radiacio´n esta´ apagado, a diferencia de la te´cnica sliding
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windows.
2.3.3. Principios de la planeacio´n inversa
El problema de la planeacio´n inversa generalmente se formula a partir de una matriz de ca´lculo
3D con una orientacio´n espec´ıfica y cuyos elementos se denominan vo´xeles. La distribucio´n
de dosis 3D, D, esta´ asosiada al conjunto de pesos de los campos de tratamiento, wi, para i
campos, a trave´s de una matriz, M, mediante la operacio´n
D = Mwi (2.1)
Cuando i es pequen˜o, la asignacio´n de pesos se puede asignar fa´cilmente en una planeacio´n
3DCRT de manera iterativa hasta obtener una distribucio´n de dosis aceptable. La planeacio´n
inversa se realiza en la direccio´n contraria, y se hace en IMRT cuando i es grande y los pesos
wi hacen referencia a pequen˜os b´ıxeles (Mayles et al. (2007)). En la segunda opcio´n, la com-
putadora explora un rango de posibilidades para los valores de wi, deduce la dosis entregada
y acepta o rechaza una configuracio´n dada dependiendo si obtiene mejor o peor distribucio´n
de dosis con relacio´n a otras configuraciones. La figura 2.10 muestra la distribucio´n de in-
tensidades obtenido para un campo de intensidad modulada de un tratamiento de ca´ncer de
pro´stata con taman˜os de beamlet de 1cm× 1cm proyectados en el plano del isocentro.
Figura 2.10: Ejemplo de un campo de intensidad modulada como (a) escala de grises y (b) como
matriz de intensidades relativas. El campo corresponde a uno de los campos oblic-
uos utilizados en una planeacio´n de ca´ncer de pro´stata con taman˜o de beamlet de
1cm×1cm en el plano del isocentro, obtenido con el sistema de planeacio´n CORVUS
(tomado de Convery and Webb (1998)).
Este me´todo se caracteriza por la eleccio´n de las funciones objetivo, las cuales son funciones
matema´ticas que evalu´an las diferencias en las dosis obtenidas respecto a las prescritas para
un vo´xel o volumen dado. La ma´s sencilla de ellas es la funcio´n objetivo cuadra´tica:
F =
N∑
i
Ii
(
Di −DPi
)2
(2.2)
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donde Di es la dosis dada al i − e´simo voxel (en algu´n momento de la optimizacio´n) y DPi
es la dosis de prescripcio´n en el i− e´simo vo´xel y N es el nu´mero de vo´xeles. Ii es el factor
de importancia, o peso, del vo´xel i − e´simo. El objetivo de la optimizacio´n matema´tica es
disminuir la funcio´n F . Durante una planeacio´n dosime´trica, el f´ısico puede establecer nuevas
funciones objetivo, dependiendo de lo que se pretende lograr, dando diferentes prioridades a
cada una de ellas mediante el peso I. Por ejemplo, en una planeacio´n en donde se tiene un
OAR muy cercano al PTV, el f´ısico puede aumentar la prioridad a la funcio´n objetivo que
disminuye la dosis al OAR, afectando el cubrimiento del PTV; de igual forma, podr´ıa mejorar
la distribucio´n de dosis en el PTV permitiendo que aumente un poco la dosis en el OAR.
Luego de haber delimitado los volu´menes de planeacio´n, se debe escoger un nu´mero de cam-
pos y sus respectivas direcciones. Luego se establecen las funciones objetivo con sus pesos
respectivos. Posteriormente, el computador realiza ca´lculos de dosis para cada beamlet, luego
los ajusta para una mejor distribucio´n y calcula nuevamente la dosis. Este proceso lo realiza
iterativamente hasta obtener el mı´nimo valor de la funcio´n objetivo total, hasta que este valor
ya no cambie significativamente entre una iteracio´n y otra.
2.4. Comparacio´n de las te´cnicas de tratamiento
Con el fin de evaluar la utilidad de la te´cnica IMRT en el tratamiento de ca´ncer de pro´stata
se ha realizado un estudio comparativo de los resultados obtenidos con las diferentes te´cnicas
de radioterapia externa con el mismo set de ima´genes CT y delimitacio´n de volu´menes. En la
radioterapia convencional se utilizo´ la te´cnica de caja con campos a pelvis y las protecciones
descritas en la figura 2.2, hasta llegar a una dosis de 56Gy; posteriormente se completo´ la
dosis a pro´stata hasta 70Gy con campos reducidos como los que se muestran en la figura
2.3. La te´cnica 3DCRT fue implementada en dos fases de seis campos cada una: dos campos
laterales, dos campos oblicuos anteriores y dos campos oblicuos posteriores con cun˜as para la
proteccio´n del recto; en la primera fase se llevo´ el volumen inicial (PTV1) hasta una dosis de
56Gy y luego se dio´ un refuerzo hasta 76Gy sobre la pro´stata (PTV11). Para la te´cnica IMRT
se utilizaron cinco campos en diferentes direcciones para los mismos volu´menes de la te´cnica
3DCRT y con los mismos valores de dosis. La configuracio´n de campos empleada, as´ı como la
distribucio´n de dosis obtenida en las tres te´cnicas, para el cubrimiento de 56Gy, se muestra
en la figura 2.11. Se observa como ha mejorado considerablemente la manera de conformar
la dosis de radiacio´n al volumen de intere´s, protegiendo al mismo tiempo los o´rganos sanos
cercanos.
El histograma dosis - volumen de la figura 2.12 muestra de manera ma´s precisa la manera
como la te´cnica IMRT ofrece mejores resultados que la te´cnica 3DCRT. En este caso, se
presenta una disminucio´n considerable en las dosis de radiacio´n recibidas por el recto y las
cabezas femorales. De hecho, al observar la tabla 2.1, los resultados que se obtuvieron con la
planeacio´n 3DCRT no deber´ıan ser aprobados pues no cumplen dos de las restricciones es-
tablecidas (una para recto y otra en una de las cabezas femorales), mientras que la planeacio´n
con IMRT cumple con facilidad las restricciones del caso.
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(a)
(b)
(c)
Figura 2.11: Comparacio´n de las te´cnicas de radioterapia (a) convencional, (b) 3DCRT y (c) IM-
RT. Se muestran en rojo los volu´menes PTV1 y el refuerzo PTV11, en amarillo la
vejiga, en azul el recto, en magenta las ves´ıculas seminales, en naranja la pro´sta-
ta y en verde las cabezas femorales. Se ha utilizado (a) la te´cnica de caja, (b) seis
campos conformados en los cuales hay dos con cun˜as para proteccio´n del recto y (c)
cinco campos de intensidad modulada (imagen obtenida con el sistema de planeacio´n
Eclipse).
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Figura 2.12: Histograma dosis - volumen obtenido para la planeacio´n con 3DCRT (tria´ngulo) e IM-
RT (cuadrado). Se pueden comparar los resultados obtenidos para la pro´stata (l´ıneas
rojas), el recto (l´ıneas azules), la vejiga (l´ıneas amarillas) y las cabezas femorales
(l´ıneas verdes). (imagen obtenida con el sistema de planeacio´n Eclipse).
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Geant4
Geant4 es una herramienta computacional que simula el paso de part´ıculas a trave´s de la
materia (Agostinelli (2003)). Esta herramienta ha sido desarrollada a nivel mundial por di-
versidad de f´ısicos e ingenieros de software. Sus librer´ıas contienen informacio´n detallada
para ana´lisis de trayectorias, geometr´ıas, modelos f´ısicos y colisiones. Los procesos f´ısicos
simulados por Geant4 se dividen en electromagne´ticos, hadro´nicos y o´pticos, dependiendo de
la aplicacio´n espec´ıfica, incluyen tambie´n decaimientos de part´ıculas cargadas y abarcan un
amplio rango disponible de materiales y energ´ıas para las part´ıculas primarias, que van desde
250eV hasta algunos TeV. Geant4 se desarrolla a partir de la tecnolog´ıa orientada a objetos
y se ha implementado en el lenguaje de programacio´n C++. Esta herramienta es bastante
flexible para uso en diferentes aplicaciones, tales como la f´ısica de part´ıculas, la f´ısica nuclear,
el disen˜o de aceleradores, ingenier´ıa espacial y la f´ısica me´dica.
Entre las diferentes opciones y campos de la f´ısica en que Geant4 resulta ser una herramienta
u´til, se encuentra el a´rea de la f´ısica me´dica, para lo cual, Geant4 cuenta con extensiones en
las librer´ıas de f´ısica, estructuras geome´tricas que simulan elementos de uso pra´ctico en la
rutina cl´ınica y varios ejemplos de aplicacio´n me´dica que pueden ser libremente modificados.
3.1. Transporte de part´ıculas en Geant4 – aspectos gen-
erales
El ca´lculo Monte Carlo de la dosis absorbida por un tejido se realiza simulando el transporte
y la interaccio´n de millones de part´ıculas primarias, que inician en algu´n punto dentro o fuera
del material, con una energ´ıa y direccio´n inicial determinadas. Eventualmente, la part´ıcula
experimenta interacciones y va perdiendo su energ´ıa a medida que avanza, hasta que sale del
medio o entrega toda su energ´ıa en el sitio de la u´ltima interaccio´n (hasta quedar con un
valor de energ´ıa por debajo de un umbral de absorcio´n total). El proceso total de transporte
e interacciones de la part´ıcula desde que se crea hasta que pierde toda su energ´ıa o sale del
medio se conoce como la historia de la part´ıcula.
La historia de una part´ıcula consiste en pasos individuales. Cada paso consta de dos partes:
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el transporte hasta el lugar de la pro´xima interaccio´n de importancia y la interaccio´n misma.
Por lo tanto, un paso de una part´ıcula incluye la siguiente secuencia (Lagares (2010)):
1. Calcular la distancia recorrida antes de la interaccio´n. Esta distancia se determina a
partir de una distribucio´n de probabilidad que depende del tipo de part´ıcula, de su
energ´ıa y del medio por el que pasa. Para el caso de fotones, esta es una distribucio´n
exponencial con una distancia caracter´ıstica que depende de la seccio´n eficaz total de
todas las interacciones. Para el caso de electrones, el transporte considera ya una pe´r-
dida continua de energ´ıa (que se entrega como dosis absorbida al medio) y un cambio
efectivo de direccio´n debido a las interacciones de dispersiones mu´ltiples con las part´ıcu-
las cargadas del medio. Los pasos individuales son demasiado numerosos, por lo que se
modela en conjunto. Si la part´ıcula sale del material, termina all´ı su historia.
2. Escoger el proceso de interaccio´n espec´ıfico que tiene lugar, que se elige aleatoriamente
con una probabilidad proporcional a la seccio´n eficaz correspondiente a dicha interac-
cio´n. Estas probabilidades dependen, por lo tanto, del tipo de part´ıcula, de su energ´ıa
y de la composicio´n elemental del medio.
3. Determinar el nuevo estado de la part´ıcula despue´s de la interaccio´n, incluyendo su
nueva direccio´n y su nueva energ´ıa. Estas caracter´ısticas se obtienen generando nu´meros
aleatorios con las distribuciones de probabilidad que caracterizan la interaccio´n (Ej.:
la distribucio´n de Klein-Nishina para la interaccio´n Compton). Si la nueva energ´ıa de
la part´ıcula resulta ser menor que el umbral de absorcio´n, e´sta cede toda su energ´ıa al
material (como dosis absorbida) y la historia finaliza all´ı.
4. Generar las part´ıculas secundarias resultantes de la interaccio´n. Ya que algunas interac-
ciones pueden generar nuevas part´ıculas, estas se deben guardar en cola para seguir su
historia individual posteriormente, una vez se haya concluido la historia de la part´ıcula
original.
Existen grandes diferencias entre los procesos de interaccio´n asociados a los fotones, por una
parte, y a las part´ıculas cargadas por otra. Es por esta razo´n que sus historias se modelan de
forma separada.
3.2. Historia de un foto´n
La atenuacio´n de un haz de fotones por un material absorbente se debe a cinco tipos princi-
pales de interaccio´n (Khan (2003)). Uno de ellos corresponde a las reacciones fotonucleares
y tiene efecto so´lo para valores de energ´ıa muy altos (>10MeV). Los otros cuatro procesos
son dispersio´n coherente, efecto fotoele´ctrico, efecto Compton, y produccio´n de pares. Cada
uno de estos procesos puede ser representado por su propio coeficiente de atenuacio´n, el cual
var´ıa de manera particular con la energ´ıa del foto´n y con el nu´mero ato´mico del material
absorbente. El coeficiente de atenuacio´n total es la suma de los coeficientes individuales para
estos procesos,
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µ
ρ
=
σcoh
ρ
+
τ
ρ
+
σC
ρ
+
pi
ρ
(3.1)
donde σcoh, τ, σC y pi son los coeficientes de atenuacio´n para dispersio´n coherente, efecto
fotoele´ctrico, efecto Compton, y produccio´n de pares, respectivamente.
La dispersio´n coherente consiste en el paso de una onda electromagne´tica cerca de un electro´n,
ponie´ndolo a oscilar. El electro´n oscilante reirradia la energ´ıa a la misma frecuencia que la
onda electromagne´tica incidente; por tanto, no hay cambios energe´ticos en el movimiento
electro´nico y no hay absorcio´n de energ´ıa en el medio. El u´nico efecto es la dispersio´n del
foto´n en a´ngulos pequen˜os.
El efecto fotoele´ctrico se simula en Geant4 mediante el uso de una seccio´n eficaz parametrizada
de absorcio´n de fotones para determinar el camino libre medio, los datos de capas ato´micas
para determinar la energ´ıa del electro´n expulsado y la distribucio´n angular de la capa K para
muestrear la direccio´n del electro´n (Geant4 (2010b)). La parametrizacio´n de la seccio´n eficaz
de fotoabsorcio´n propuesta por Biggs et al. (Biggs and Lighthill (1990)) esta´ descrita por la
ecuacio´n
σ (Z, Eγ) =
a (Z, Eγ)
Eγ
+
b (Z, Eγ)
E2γ
+
c (Z, Eγ)
E3γ
+
d (Z, Eγ)
E4γ
(3.2)
Con el me´todo de los mı´nimos cuadrados se realiza un ajuste separado para cada uno de
los coeficientes a, b, c y d a los datos experimentales encontrados para ciertos intervalos de
energ´ıa (Grichine et al. (1994)).
El efecto Compton se simula a partir de la seccio´n eficaz de Klein – Nishina,
σ = 2pir20
{
α + 1
α2
[
2 (α + 1)
1 + 2α
− 1
α
ln |1 + 2α|
]
− 1 + 3α
(1 + 2α)2
+
1
2α
ln |1 + 2α|
}
(3.3)
donde α = hν/mc2 y r0 = 2.82× 10−13cm representa el radio cla´sico de Bo¨hr.
En cuanto a la produccio´n de pares, la seccio´n eficaz total por a´tomo puede parametrizarse
de la siguiente manera:
σ (Z, Eγ) = Z (Z + 1)
[
F1 (X) + F2 (X)Z +
F3 (X)
Z
]
, (3.4)
donde Eγ es la energ´ıa del foto´n incidente y X = ln (Eγ/mec2). Las funciones Fn se obtienen
a partir de ajustes con datos experimentales.
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3.3. Historia de una part´ıcula cargada
En una simulacio´n deben calcularse las pe´rdidas continuas y discretas de energ´ıa en un ma-
terial determinado. Por debajo de cierto umbral de energ´ıa, la pe´rdida de energ´ıa es continua
y para valores de energ´ıa superiores, la pe´rdida de energ´ıa se simula con la produccio´n ex-
pl´ıcita de part´ıculas secundarias. Para los rangos de energ´ıa alcanzables en este trabajo, so´lo
se estudiara´n electrones y positrones como las u´nicas part´ıculas cargadas generadas.
Sea
dσ(Z,E, T )
dT
la seccio´n diferencial por a´tomo (nu´mero ato´mico Z) para la expulsio´n de una part´ıcula
secundaria con energ´ıa cine´tica T por una part´ıcula incidente de energ´ıa total E movie´ndose
en un material de densidad ρ. El valor de la energ´ıa cine´tica de corte o umbral de produccio´n
se denota por Tcut. La tasa media de pe´rdida de energ´ıa esta´ dada por
dEsoft (E, Tcut)
dx
= nat
Tcutˆ
0
dσ (Z, E, T )
dT
TdT , (3.5)
donde nat es el nu´mero de a´tomos por volumen en el material. La seccio´n eficaz por a´tomo
para la expulsio´n de una part´ıcula secundaria de energ´ıa T > Tcut es
σ (Z, E, Tcut) =
Tmaxˆ
Tcut
dσ (Z, E, T )
dT
dT , (3.6)
donde Tmax es la energ´ıa ma´xima transferible a la part´ıcula secundaria.
La pe´rdida continua de energ´ıa impone un l´ımite en el taman˜o del paso debido a la depen-
dencia en la energ´ıa de las secciones eficaces. En los programas de Monte Carlo, normalmente
se asume que las secciones eficaces son aproximadamente constantes a lo largo de un paso,
es decir que el taman˜o del paso debe ser suficientemente pequen˜o para que el cambio en la
seccio´n eficaz a lo largo del paso sea tambie´n pequen˜o. En principio, deber´ıan tomarse pasos
muy pequen˜os para asegurar una simulacio´n precisa. Sin embargo, el tiempo de co´mputo
aumenta al disminuir el taman˜o del paso. Esto lleva a que la seleccio´n del taman˜o del paso
depende de la precisio´n y velocidad buscada en la simulacio´n.
Para el caso de electrones y positrones, se tiene que por encima de un umbral de energ´ıa la
pe´rdida de energ´ıa se simula por la produccio´n expl´ıcita de rayos delta por la dispersio´n de
Mo¨ller (e−e−), o la dispersio´n Bhabha (e+e−). Por debajo del umbral, los electrones suaves
expulsados se simulan como una pe´rdida continua de energ´ıa de la part´ıcula incidente a partir
de la fo´rmula de Berger – Seltzer (Messel and Crawford (1970)), que resulta de la integracio´n
de la ecuacio´n 3.5.
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3.4. Geometr´ıa en Geant4
3.4.1. Conceptos ba´sicos
La definicio´n de un detector requiere de la representacio´n de sus elemetos geome´tricos, materi-
ales y propiedades electro´nicas. La representacio´n geome´trica de los elementos de un detector
se basa en la definicio´n de so´lidos y su posicio´n espacial, as´ı como su relacio´n lo´gica con los
dema´s elementos, de modo que un elemento puede estar contenido en otro elemento (Geant4
(2010a)).
El mayor volumen que conforma una geometr´ıa en Geant4 se denomina volumen ’Mundo’,
el cual debe contener a todos los dema´s volu´menes. Los otros volu´menes deben ser creados
y contenidos en el interior de volu´menes anteriores. La manera ma´s sencilla y eficiente de
representar al volumen Mundo es una caja.
Cada volumen es creado describiendo su forma y caracter´ısticas f´ısicas y luego ubicado en
el interior de un volumen previo. Se denomina ’volumen hijo’ al nuevo volumen creado y
’volumen madre’ al volumen que lo contiene.
En Geant4 se emplea el concepto de ’so´lido’ para describir la forma de un volumen, es-
pecificando sus dimensiones. En el ’volumen lo´gico’ se describen todas las propiedades del
volumen, en donde se incluyen las propiedades geome´tricas del so´lido y propiedades f´ısicas:
el material, la presencia de campos electromagne´ticos, entre otras. Por u´ltimo, para definir la
ubicacio´n y orientacio´n del elemento, se emplea el concepto de ’volumen f´ısico’, el cual ubica
una copia del volumen lo´gico en el interior de un volumen ma´s grande.
3.4.2. Re´plicas y volu´menes parametrizados
El volumen f´ısico permite generar una copia del volumen lo´gico asociando a este una matriz de
rotacio´n y un vector de traslacio´n. Tanto la matriz de rotacio´n como el vector de traslacio´n de
un volumen se definen respecto al marco de referencia del volumen madre al que pertenecen.
En un volumen f´ısico es posible tambie´n representar mu´ltiples copias de un volumen lo´gico en
un volumen madre, permitiendo hacer un uso o´ptimo de memoria. Este procedimiento es u´til
cuando los volu´menes que se van a posicionar siguen una simetr´ıa traslacional o rotacional
bien definida en un sistema de coordenas cartesianas o cil´ındricas.
La representacio´n de mu´ltiples copias de un mismo volumen se logra a trave´s de ’re´plicas’ y
’volu´menes parametrizados ’.
Las re´plicas son copias ide´nticas del volumen. En este caso debe especificarse el eje de coor-
denas y el nu´mero de copias para que el programa pueda calcular la matriz de transformacio´n
correspondiente a cada copia en el momento de la ejecucio´n.
Los volu´menes parametrizados son copias del volumen original pero pueden variar en taman˜o,
tipo de so´lido o material. Estas caracter´ısticas pueden ser parametrizadas en funcio´n del
nu´mero de la copia. Como se explicara´ ma´s adelante, estos volu´menes son los que se utilizan
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para conformar una geometr´ıa voxelizada de un paciente a partir de la informacio´n que se
obtiene en las ima´genes me´dicas.
Existe tambie´n la posibilidad de generar ’volu´menes parametrizados anidados ’ los cuales se
utilizan para crear copias de un volumen hijo que pertenece a un volumen madre que tambie´n
es replicado o parametrizado.
3.4.3. Navegacio´n en la geometr´ıa
La ubicacio´n de los puntos de interaccio´n de la radiacio´n con una geometr´ıa espec´ıfica y la
distancia de estos puntos a las fronteras de la misma se implementa en la clase G4Navigator
de Geant4.
Existen cuatro diferentes tipos de navegacio´n empleados por la clase G4Navigator. La eleccio´n
de un tipo u otro depende de la manera como este´ organizada la geometr´ıa, permitiendo
diferentes grados de optimizacio´n computacional. Cada tipo de navegacio´n es implementada
en una clase diferente:
G4NormalNavigation - Navegacio´n en geometr´ıas con volu´menes sencillos sin vo´xeles.
G4VoxelNavigation - Navegacio´n en geometr´ıas con volu´menes sencillos voxelizados. Se
almacena informacio´n en cada vo´xel.
G4ParameterisedNavigation - Navegacio´n en geometr´ıas con volu´menes parametrizados
voxelizados.
G4ReplicaNavigation - Navegacio´n en geometr´ıas con volu´menes replicados.
3.4.4. Optimizacio´n de la navegacio´n
Desde la versio´n 9.1 de Geant4 se ha implementado un algoritmo de navegacio´n especializada
que permite un uso o´ptimo de memoria con una navegacio´n muy eficiente en geometr´ıas con
patrones regulares de volu´menes y, particularmente, estructuras tridimensionales completa-
mente llenas por un arreglo de cajas. Un caso de intere´s que sigue este modelo lo consti-
tuyen los simuladores f´ısicos generados a partir de ima´genes DICOM para uso me´dico. En
estos, cada caja del volumen parametrizado representa un vo´xel obtenido de la informacio´n
contenida en las ima´genes DICOM. Cuando se utilizan estas geometr´ıas se activa la clase
’G4RegularNavigation’.
En general, hay cuatro maneras diferentes en que Geant4 realiza la navegacio´n en volu´menes
regulares voxelizados:
Optimizacio´n unidimensional : En esta se enumeran los vo´xeles secuencialmente. Esta
es la ma´s lenta de todas pues cada vez que una part´ıcula sale de un vo´xel es necesario
hacer un bucle sobre todos los dema´s vo´xeles para saber en cua´l de ellos entra.
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Optimizacio´n tridimensional : Se construye un arreglo tridimensional por lo que la ubi-
cacio´n de vo´xeles es ma´s ra´pida, pero requiere mayor espacio en memoria.
Parametrizacio´n anidada (G4NestedParameterisation): La bu´squeda se realiza jera´rquica-
mente en X, Y y Z. Es un me´todo ra´pido y no requiere mucho espacio de memoria.
Navegacio´n regular (G4PhantomParameterisation/G4RegularNavigation): Utiliza un
algoritmo especial para navegar en geometr´ıas regulares voxelizadas. Es la ma´s ra´p-
ida de todas y no requiere mucho espacio de memoria. Este me´todo ofrece la opcio´n de
ignorar fronteras entre vo´xeles que tienen el mismo material y es la opcio´n seleccionada
para la simulacio´n con geometr´ıas tridimensionales voxelizadas generadas a partir de
ima´genes me´dicas.
30
Cap´ıtulo 4
Ima´genes diagno´sticas
4.1. Aspectos generales
Para realizar un procedimiento de IMRT o de radioterapia en general, debe contarse con la
facilidad de definir un taman˜o, forma y ubicacio´n del volumen tumoral y de los o´rganos a
riesgo en un espacio tridimensional. En la mayor´ıa de los casos, especialmente cuando el tumor
se encuentra en posiciones profundas dentro del paciente, so´lo se puede obtener informacio´n
precisa utilizando uno o ma´s me´todos de adquisicio´n de ima´genes.
Entre las caracter´ısticas que debe incluir un sistema de adquisicio´n de ima´genes en radioter-
apia se encuentran las siguientes (Mayles et al. (2007)): Ima´genes de ra´pida adquisicio´n, alta
resolucio´n y un excelente contraste entre tejido blando y hueso, no debe presentarse ninguna
distorsio´n en la geometr´ıa de la imagen, capacidad de generar una secuencia de ima´genes que
reproduzcan una geometr´ıa 3D, debe entregar datos que puedan ser analizados en ca´lculos
de dosis de radioterapia y debe ser un sistema disponible y costo – efectivo.
Estas caracter´ısticas las cumple un sistema de ima´genes de tomograf´ıa computarizada (CT),
el cual tiene un uso bastante extendido a nivel mundial y es de uso comu´n en procedimientos
de IMRT para ca´ncer de pro´stata.
Existen tambie´n las ima´genes de MRI, las cuales brindan informacio´n voxel por voxel, pero
estas representan densidad de protones y tiempos de relajacio´n de spin nuclear, lo cual no es
apropiado para describir las interacciones terapeu´ticas de fotones y electrones con los tejidos
(Khan (2007)).
4.2. Ima´genes CT
Las ima´genes tipo CT pueden ser consideradas como el esta´ndar mundial para uso en ra-
dioterapia, especialmente con respecto a la precisio´n geome´trica. Un ejemplo de imagen CT
donde se puede observar la pro´stata y algunos o´rganos a riesgo, como recto y vejiga, se observa
en la figura 4.1.
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A. Corte Transversal B. Corte Coronal C. Corte Sagital
Figura 4.1: Imagen CT de un corte abdominal. Sobre estas ima´genes se ha pintado la pro´stata,
la vejiga y el recto (ima´genes obtenidas del sistema de planeacio´n del Hospital Pablo
Tobo´n Uribe, Medell´ın).
Las ima´genes CT pueden ser obtenidas de manera ra´pida, sin distorsiones geome´tricas in-
herentes, y presentan excelente contraste para estructuras o´seas. Alcanzan taman˜os de p´ıx-
el pequen˜os, lo que permite adema´s una buena resolucio´n de imagen, con dosis bajas de
radiacio´n para los pacientes. Un tomo´grafo computacional genera secuencias completas de
ima´genes, que son fa´cilmente importadas y manipuladas por todos los sistemas de planeacio´n
comerciales bajo un formato digital esta´ndar denominado DICOM (Digital Imaging and
Communication in Medicine). Una de las ventajas de este tipo de ima´genes es que son una
representacio´n indirecta de densidades electro´nicas de los tejidos, lo que facilita los ca´lculos
de dosis, ya que en el rango de energ´ıas de megavoltaje de uso en radioterapia la absorcio´n de
dosis de radiacio´n es proporcional a la densidad electro´nica (dispersio´n Compton), aplicando
un factor de correccio´n que considera la energ´ıa en kilovoltios para la generacio´n de la imagen.
Esta caracter´ıstica es de particular importancia cuando se presentan inhomogeneidades en
los tejidos, tales como en los casos de hueso y pulmo´n, en los cuales la atenuacio´n cambia
bastante respecto a volu´menes homoge´neos de tejido blando.
Las ima´genes CT suelen tomarse en cortes anato´micos secuenciales para definir una geometr´ıa
3D. Usualmente, el espaciado entre cortes var´ıa entre 3 – 5mm y se organizan en matrices
de 512x512 p´ıxeles de 0.65 – 1mm. Cada uno de los p´ıxeles tiene asociado un nu´mero de CT
(H) definido en unidades Hounsfield como
H =
(
µ¯
µ¯H2O
− 1
)
× 1000, (4.1)
donde µ¯ y µ¯H2O son valores medios de los coeficientes de atenuacio´n lineal de fotones de
rayos X para un material dado y agua, respectivamente. El tomo´grafo computacional debe
calibrarse para asignar un valor de densidad del tejido a partir del valor entregado en unidades
Hounsfield.
Sobre la secuencia de ima´genes CT es posible realizar delimitaciones anato´micas del tumor
a tratar, as´ı como de los o´rganos a proteger.
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4.3. Implementacio´n de ima´genes como geometr´ıa en
Geant4
Uno de los retos presentes con el uso de la herramienta Geant4 es el de realizar ca´lculos
de dosis en geometr´ıas tridimensionales voxelizadas. Una representacio´n precisa del cuerpo
humano se logra con la ayuda de ima´genes radiolo´gicas, entre las que se encuentran las de
tomograf´ıa computarizada (CT)(Rodrigues et al. (2004)). Sin embargo, el uso de multicortes
con ima´genes de CT requiere gran cantidad de volu´menes (del orden de millones). Para evitar
un consumo elevado de memoria, Geant4 utiliza el concepto de los volu´menes parametrizados
descrito en la seccio´n 3.4. Este tipo especializado de volu´menes f´ısicos es utilizado para
representar estructuras repetitivas, por lo que pueden generarse mu´ltiples copias del mismo
volumen cambiando so´lo su material. En esta representacio´n, el material es parametrizado
como una funcio´n de la posicio´n del vo´xel. La informacio´n requerida para tal fin es obtenida
en Geant4 durante la inicializacio´n del programa, en donde se leen las ima´genes y se asocia
una densidad de masa y posteriormente un material espec´ıfico para cada vo´xel. Antes de
esto, las ima´genes deben ser convertidas del formato DICOM original a matrices de datos
en formato ASCII para que puedan ser procesadas por Geant4. Este proceso lo realiza el
programa siguiendo la informacio´n contenida en un archivo de texto que debe suministrarse.
Este archivo debe contener los siguientes datos:
Valor de compresio´n: El valor de compresio´n, |v|, le dice al programa que obtenga el
valor promedio de unidades Hounsfield de un cuadrado de |v|× |v| p´ıxeles, comenzando
desde la esquina superior izquierda. Por ejemplo, un valor |v| = 2 convertir´ıa una imagen
de 512x512 p´ıxeles a una ma´s liviana de 256x256 p´ıxeles.
Nu´mero de archivos: Contiene el nu´mero de ima´genes en formato DICOM (.dcm) que
va a ser utilizado para generar la geometr´ıa 3D.
Nombre de los archivos: Debe ubicarse aqu´ı una l´ınea para cada uno de los nombres de
las ima´genes utilizadas con el sufijo .dcm. Cada imagen corresponde a un corte en el eje
Z del sistema de coordenadas del simulador f´ısico que sera´ utilizado para generar una
geometr´ıa de un paciente espec´ıfico. Por esta razo´n las ima´genes deben ser contiguas
en Z.
Nu´mero de materiales: Se especifica el nu´mero de materiales que se quiere utilizar.
Descripcio´n del material: Se escribe una l´ınea por cada material en donde se especifica
su nombre y el borde superior del intervalo de densidades. Los materiales deben es-
cribirse en orden ascendente de densidades. Los vo´xeles con una densidad entre 0. y el
primer l´ımite superior sera´n asignados al primer material, los que tengan una densidad
comprendida entre el primero y segundo l´ımite superior sera´n asignados al segundo
material, y as´ı sucesivamente.
La correspondencia entre cada nu´mero de CT de un vo´xel y su densidad de masa es ma´s
o menos lineal y se establece mediante una curva de calibracio´n dependiente del esca´ner y
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del kilovoltaje empleado en el examen diagno´stico del paciente. Para el esca´ner empleado,
un Siemens Somaton Emotion 16, la conversio´n de nu´meros de CT a densidades de masa se
ha obtienido mediante la curva de calibracio´n que utiliza el sistema de planeacio´n ’Eclipse’ y
que se presenta en la figura 4.2.
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Figura 4.2: Curva de calibracio´n implementada para obtener densidades de masa a partir de
nu´meros de CT.
Los datos empleados para generar la curva de calibracio´n deben ser colocados en un segundo
archivo de texto para que puedan ser procesados por Geant4. Este archivo contiene la siguiente
informacio´n:
Una l´ınea que especifica el nu´mero de datos de la curva de calibracio´n.
Una l´ınea por cada dato de calibracio´n. Estos datos se organizan en dos columnas en
donde la primera columna es el valor del p´ıxel [Hounsfield] y la segunda columna es el
valor de densidad de masa correspondiente [gcm−3].
Luego de obtener la densidad de masa por cada vo´xel se obtiene su material equivalente. Los
datos utilizados para estas equivalencias se han obtenido del reporte No 46 del ICRU (ICRU
(1992)) y se presentan en la tabla 4.1.
La figura 4.3.a muestra una imagen de CT de un corte axial de un paciente y, a su derecha,
la figura 4.3.b presenta la imagen de la voxelizacio´n obtenida en Geant4, para un valor de
compresio´n ’4’.
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Tabla 4.1: Asignacio´n de materiales en rangos de densidad de masa.
Rango de densidad[
gcm−3
] Material
[0.000 , 0.207) Aire
[0.207 , 0.481) Pulmo´n (inhalacio´n)
[0.481 , 0.919) Pulmo´n (exhalacio´n)
[0.919 , 0.979) Tejido adiposo
[0.979 , 1.004) Pecho
[1.004 , 1.043) Agua
[1.043 , 1.109) Hı´gado
[1.109 , 1.113) Mu´sculo
[1.113 , 1.496) Hueso trabecular
[1.496 , 1.654] Hueso cortical
(a) (b)
Figura 4.3: Representacio´n de la voxelizacio´n de una geometr´ıa 3D obtenida a partir de ima´genes
de CT de un paciente. (a) corte axial de un conjunto de ima´genes de to´rax con una
resolucio´n de 512 × 512 p´ıxeles y (b) imagen voxelizada con un valor de compresio´n
de ’4’ (128 × 128) en Geant4. Los colores asignados esta´n asociados a cada tipo de
material establecido en el programa.
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Simulacio´n en Geant4
Entre los ejemplos de f´ısica me´dica, la versio´n 4.9.4 p04 de Geant4 contiene una estructura
general de aceleradores de electrones de uso cl´ınico, tal como el Varian Clinac 2100, el cual
es precisamente uno de los aceleradores lineales con que cuenta el Instituto Nacional de
Cancerolog´ıa y que puede ser utilizado para la irradiacio´n de ca´ncer de pro´stata con IMRT.
Aunque no es un acelerador real, los resultados pueden ser muy aproximados a cualquier caso,
siempre y cuando se introduzca en el co´digo las condiciones precisas de lo que se pretende
simular y se especifiquen varias de las caracter´ısticas del acelerador de investigacio´n.
5.1. Aspectos generales del acelerador implementado
La simulacio´n del acelerador para la obtencio´n de dosis en pacientes tratados con radioterapia
se reduce a la implementacio´n del cabezal, con todas sus partes bien especificadas, y al
simulador f´ısico. En general, los elementos simulados para una configuracio´n experimental
dada incluyen una fuente de electrones, un blanco, un colimador primario, un filtro aplanador,
una ca´mara io´nica, un espejo, un colimador secundario mo´vil, un colimador multila´minas
simple y un simulador f´ısico, como se muestra en la figura 5.1.
36
CAPI´TULO 6. SIMULACIO´N EN GEANT4
(a) (b)
Figura 5.1: (a) Geometr´ıa del cabezal del acelerador implementado en la simulacio´n, donde se
incluye un blanco (B), un colimador primario (CP), un filtro aplanador (FA), una
ca´mara de ionizacio´n (CI), un espejo (E), un colimador secundario mo´vil (CS) y un
colimador multila´minas (MLCs). (b) Representacio´n del cabezal angulado y un haz de
part´ıculas provenientes de la fuente (F) que interactu´an con los elementos del cabezal
y con el simulador f´ısico (SF) (ima´genes obtenidas con la herramienta de visualizacio´n
DAWN, a partir del acelerador simulado en Geant4).
Entre las part´ıculas primarias disponibles se encuentra un haz de electrones o un haz de
fotones de diferentes energ´ıas. Estos haces pueden obtenerse de dos maneras:
A partir de un generador aleatorio de electrones o,
A partir de part´ıculas generadas desde un espacio de fase plano ubicado dentro del
cabezal del acelerador, el cual contiene datos como la posicio´n, direccio´n y energ´ıa de
las part´ıculas primarias.
Geant4 permite la interaccio´n directa de part´ıculas generadas en el acelerador con simuladores
f´ısicos espec´ıficos. Entre las opciones ofrecidas en el ejemplo para la implementacio´n de un
simulador f´ısico se encuentran:
Un simulador cu´bico, de 30cm de lado, lleno de agua.
Un simulador cu´bico, de 30cm de lado, compuesto de un material de tejido equivalente
a pulmo´n y una inhomogeneidad representada por un cubo centrado en esta caja y con
un tejido diferente.
Un simulador tomado de una secuencia de ima´genes DICOM. Este es el simulador f´ısico
requerido para el ca´lculo de dosis en pacientes reales.
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El programa entrega como salida tres archivos opcionales:
Un archivo con el espacio de fase generado.
Un archivo basado en datos experimentales de entrada, en donde se compara, en tiem-
po de ejecucio´n, una distribucio´n de dosis simulada en Geant4 con otra distribucio´n
experimental obtenida bajo las mismas condiciones.
Archivos ROG (Readout Geometry), en donde se almacena informacio´n a partir de una
voxelizacio´n de la geometr´ıa. Esta informacio´n incluye datos de dosis, posicio´n, entre
otros.
5.2. Fuente de radiacio´n
El transporte de part´ıculas en el simulador f´ısico comienza luego de haber determinado las
caracter´ısticas del haz primario. Para esto, se han generado espacios de fase con haces de
fotones de 6MV generados a partir de un acelerador lineal Varian Clinac 2100, siguiendo el
modelo propuesto por Cornelius et al. (2011). En este modelo, cada simulacio´n se ejecuta
en tres fases. La fase I involucra la simulacio´n de un determinado nu´mero de electrones
primarios (2× 109) que impactan en el blanco, la simulacio´n de la cascada electromagne´tica
subsecuente, y el almacenamiento de datos de part´ıculas en un plano debajo de la ca´mara
de ionizacio´n (espacio de fase 1 ). Esta seccio´n de la geometr´ıa no cambia durante cada plan
de tratamiento y so´lo necesita ser simulada una vez. Cada vez que una part´ıcula llega al
espacio de fase 1 se detiene su proceso, se almacenan los datos respectivos y se pasa a la
siguiente part´ıcula. En la figura 5.2 se esquematiza este proceso para un espacio de fase de
200× 200× 1mm ubicado debajo de la ca´mara de ionizacio´n, antes de las mordazas.
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(a) (b)
Figura 5.2: Fase I de la simulacio´n. (a) Esquema del cabezal y el simulador empleados. Se mues-
tra en amarillo el espacio de fase ubicado debajo de la ca´mara de ionizacio´n, sobre
las mordazas. (b) Las part´ıculas son generadas desde el blanco de electrones y son
almacenadas en el espacio de fase 1. Las part´ıculas que llegan al espacio de fase paran
el proceso, se guarda su informacio´n y continu´a la siguiente part´ıcula.
Durante la fase II, se adquiere un nu´mero determinado de part´ıculas (2 × 107) desde el
espacio de fase 1 y son transportadas a trave´s del colimador primario y las MLCs, hasta ser
finalmente colectadas en un segundo plano (espacio de fase 2 ). La seccio´n de la geometr´ıa
ubicada entre los espacios de fase 1 y 2 permanece invariante mientras no se cambien los
taman˜os de campo y posicio´n de las multila´minas. En la fase III de la simulacio´n se toma un
nu´mero determinado de part´ıculas (2× 108) del espacio de fase 2 y se transportan a trave´s
de la geometr´ıa del paciente o simulador f´ısico presente. La figura 5.3 esquematiza las fases
II y III.
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(a) (b)
Figura 5.3: Fases II y III de la simulacio´n. (a) Las part´ıculas son generadas desde el espacio de fase
1 ubicado debajo de la ca´mara de ionizacio´n y sobre las mordazas y son almacenadas en
el espacio de fase 2, debajo del colimador multila´minas. (b) Las part´ıculas se generan
en el espacio de fase 2 y son las que van a aportar los datos de las interacciones en el
simulador f´ısico.
Cuando el nu´mero de part´ıculas que se toman desde un espacio de fase determinado excede el
nu´mero de part´ıculas colectado en este espacio de fase, entonces el espacio de fase es ’reciclado’
tantas veces como sea necesario. El me´todo de las tres fases permite un considerable ahorro
en tiempo de simulacio´n y se guarda informacio´n de la contaminacio´n por dispersio´n del haz
de fotones con las estructuras del acelerador. Para un estudio inicial, se han calculado tres
espacios de fase correspondientes a taman˜os de campo de 2× 2, 4× 4 y 10× 10 cm2.
5.3. Librer´ıa de procesos f´ısicos
Geant4 ofrece la posibilidad de elegir los procesos f´ısicos relevantes para una aplicacio´n de-
terminda. Para el caso de ca´lculo de dosis en tratamientos de radioterapia con haces de
fotones de energ´ıas superiores a ≈ 7MeV deben considerarse los procesos electromagne´ticos
de bajas energ´ıas (Low Energy Electromagnetic Process) para fotones (efecto fotoele´ctrico,
produccio´n de pares, dispersio´n Compton y Rayleigh, y transporte por debajo de los 250eV)
y los procesos esta´ndar (Standard Process) para electrones y positrones (dispersio´n mu´ltiple
de Coulomb, emisio´n de bremsstrahlung, aniquilacio´n de positrones, ionizacio´n y produccio´n
de rayos-δ, y transporte por debajo de los 10KeV). No se consideraron las interacciones
hadro´nicas ya que los procesos fotonucleares tienen secciones eficaces bajas para las energ´ıas
utilizadas (Rodrigues et al. (2004)).
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5.4. Validacio´n ba´sica del sistema implementado
Para validar el sistema de ca´lculo de dosis, se ha simulado un haz de fotones de 6MV,
producido por un acelerador Varian Clinac 2100, con un simulador f´ısico cu´bico de 40 ×
40 × 40 cm3 lleno de agua, para diferentes taman˜os de campo. Los porcentajes de dosis a
profundidad sobre el eje central (PDDs) para taman˜os de campo de 2×2, 4×4 y 10×10 cm2
y los perfiles de dosis para taman˜os de campo de 4 × 4 y 10 × 10 cm2 fueron comparados
con las curvas de dosis obtenidas al medir en un tanque de agua de 40× 40× 40 cm3con una
ca´mara de ionizacio´n Scanditronix-Wellho¨fer CC13, resistente al agua, con volumen nominal
de 0.13 cm3. Los resultados obtenidos se muestran en las figuras 5.4 y 5.5.
Para las simulaciones realizadas, la incertidumbre estad´ıstica t´ıpica fue estimada en un 2 % del
valor de dosis ma´xima a profundidad. Las diferencias (∆) entre los valores de dosis con Geant4
(normalizados al punto de dosis ma´xima) (DGeant4) y los valores de dosis experimentales
(normalizados a su dosis ma´xima) (Dexp) se calcularon como
(∆) (Diferencia) = DGeant4 ( %)−Dexp ( %) . (5.1)
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Figura 5.4: (a,c,e) Curvas de dosis a profundidad sobre el eje central (PDDs) obtenidas exper-
imentalmente (l´ıneas) y simuladas en Geant4 (puntos) para taman˜os de campo de
(a) 2 × 2, (c) 4 × 4 y (e) 10 × 10 cm2 en un simulador f´ısico de agua con un haz de
fotones de 6MeV. (b,d,f) Diferencias entre la dosis relativa entre Geant4 y los datos
experimentales para los taman˜os de campo correspondientes.
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Figura 5.5: Perfiles de dosis obtenidos experimentalmente (l´ıneas) y simulados en Geant4 (puntos)
a profundidades de (a,b) 5cm, (c,d) 10cm y (e,f) 15cm para taman˜os de campo de
(a,c,e) 4×4 y (b,d,f) 10×10 cm2 en un simulador f´ısico de agua con un haz de fotones
de 6MV.
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Ca´lculo de dosis en un paciente real
Para este estudio se han tomado las ima´genes CT de un paciente de pro´stata tratado en
el Instituto Nacional de Cancerolog´ıa. Para el ca´lculo de las dosis recibidas por los o´rganos
delimitados por el onco´logo radioterapeuta se ha tomado tambie´n el archivo rtss.dcm (ra-
diotherapy structure set) que contiene informacio´n codificada de las coordenadas exactas de
cada punto de los contornos delimitados. Finalmente, para la comparacio´n de los ca´lculos
de dosis obtenidos con la simulacio´n en Geant4 con los del sistema de planeacio´n de uso
comercial, se han adquirido los datos de los histogramas que entrega el software Eclipse.
6.1. Ca´lculo de dosis por volumen delimitado
El archivo rtss.dcm contiene informacio´n de los contornos ’pintados’ por el onco´logo radioter-
apeuta en cada corte de CT para cada una de las estructuras de intere´s. Esta informacio´n
esta´ codificada en el sentido de que no es adsequible por software de visualizacio´n de ima´-
genes convencionales como ImageJ y Sante Dicom Viewer. Por este motivo se ha utilizado
una herramienta comercial para tratamientos de archivos en formato DICOM denominado
PYDICOM que, como su nombre lo indica, se basa en el lenguaje de programacio´n python.
A partir de las herramientas que ofrece PYDICOM fue posible convertir la informacio´n del
archivo rtss.dcm a un formato de texto convencional (txt o dat), adquiriendo y escribiendo
so´lo la informacio´n u´til para la delimitacio´n de volu´menes y su identificacio´n. Luego de que
esta informacio´n es adsequible en formato de texto convencional, se ha escrito un programa
en c++ que convierte estos contornos a informacio´n punto a punto de volu´menes delimitados
por estas l´ıneas. Para tal fin, estos contornos deben ser previamente procesados, luego se
convierten a a´reas en un plano (cada corte de CT) para finalmente conformar una estructura
3D.
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La identificacio´n de puntos encerrados por cada uno
de los contornos del rtss.dcm es un problema de ge-
ometr´ıa computacional denominado en ingle´s como
point-in-polygon (PIP) en el que se intenta determi-
nar si un punto esta´ adentro, afuera o en el per´ımetro
de un pol´ıgono. Se ha implementado un me´todo sen-
cillo para abordar este problema, denominado algo-
ritmo de trazado de rayos o algoritmo Ray Casting.
Este me´todo consiste en evaluar el nu´mero de veces
que un rayo trazado desde el punto de intere´s hasta
el infinito (un punto alejado en el exterior del pol´ı-
gono), en cualquier direccio´n, intersecta los bordes
del pol´ıgono. Si el punto de intere´s no esta´ en el bor-
de del pol´ıgono, el nu´mero de intersecciones sera´ par
si el punto esta´ afuera, e impar si esta´ adentro. Este
me´todo requiere de ciertas correcciones para casos en
que el punto esta´ muy cercano a los bordes o en casos
en que el rayo pase por una esquina del pol´ıgono o
por un borde del mismo con la misma angulacio´n.
Cada uno de los puntos evaluados corresponde a un
vo´xel de la geometr´ıa 3D, de lo contrario, se hace
un ajuste en el ca´lculo de dosis. Por esta razo´n es
importante conocer el nu´mero de puntos que van a ser
calculados. Si este nu´mero aumenta, la precisio´n del
ca´lculo aumenta pero tambie´n aumentara´ el tiempo
de ca´lculo; es por esto que debe haber un balance
entre precisio´n requerida y velocidad de ca´lculo.
Figura 6.1: El nu´mero de intersec-
ciones de un rayo trazado
desde un punto cualquiera
hacia un punto alejado ex-
terno determina su ubi-
cacio´n; si es par, esta´ en
el exterior del pol´ıgono. Si
es impar esta´ en el interior
del pol´ıgono.
Luego de que las estructuras 3D esta´n bien definidas se hace una correlacio´n de las geometr´ıas
sobre el volumen voxelizado que se ha obtenido con el conjunto de ima´genes de CT, para
finalmente asociar los valores de dosis adecuados, obtenidos a partir de la simulacio´n en
Geant4, a cada segmento de las estructuras delimitadas y obtener as´ı histogramas dosis -
volumen. Para ello se debe tener cuidado con los taman˜os de vo´xel seleccionados en cada
fase. Finalmente se realizan comparaciones con los resultados obtenidos en el sistema de
planeacio´n comercial.
6.2. Resultados en un paciente real
A partir de las ima´genes de CT y el archivo rtss.dcm de un paciente real de ca´ncer de pro´stata
del Instituto Nacional de Cancerolog´ıa, se realizo´ una reconstruccio´n 3D en Geant4 y se
calcularon las dosis entregadas con las te´cnicas convencional, 3DCRT e IMRT en un acelerador
lineal Varian Clinac 2100. El plan de tratamiento para el paciente consiste en la irradiacio´n
de pro´stata y ves´ıculas seminales hasta completar 56Gy, seguido de un refuerzo de 20Gy en
la pro´stata; sin embargo, como lo que se pretende es evaluar las distribuciones y ca´lculos
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de dosis obtenidos en la simulacio´n, y no los efectos radiobiolo´gicos del fraccionamiento del
tratamiento, so´lo se ha realizado el estudio sobre una fase en la que se le entregan 70Gy a la
pro´stata en la planeacio´n convencional, y 76Gy en los casos de radioterapia 3DCRT e IMRT.
Las te´cnicas se han implementado de acuerdo a las configuraciones descritas en las secciones
2.1, 2.2 y 2.3, as´ı: para la te´cnica convencional se utilizaron cuatro campos en te´cnica caja;
en la te´cnica 3DCRT se emplearon seis campos con angulaciones del gantry de 230°, 270°,
310°, 50°, 90° y 130° y en la te´cnica IMRT se emplearon cinco campos con las angulaciones
de 255°, 315°, 45°, 105° y 180°. En todos los casos se utilizo´ una fuente de fotones de 6MeV.
Los resultados obtenidos en la simulacio´n con Geant4 se compararon con los del sistema de
planeacio´n Eclipse. Para esto, se han revisado las distribuciones de dosis en un corte axial
del paciente, correspondiente al plano del isocentro (figura 6.2), y los histogramas dosis -
volumen para los o´rganos de intere´s (figura 6.3).
6.3. Discusio´n
Al comparar los resultados de la simulacio´n en un tanque con agua con las distribuciones
obtenidas experimentalmente, se puede decir que la energ´ıa empleada en la simulacio´n puede
representar correctamenta la energ´ıa del haz de part´ıculas provenientes del acelerador real,
al encontrar errores por debajo del 4 % en las curvas de PDD para taman˜os de campo de
2x2, 4x4 y 10x10cm2. Sin embargo, los perfiles de dosis obtenidos sugieren que hay una
contribucio´n por dispersio´n en las regiones por fuera del campo de primario de radiacio´n.
Esta desviacio´n puede ser debida a la geometr´ıa implementada del colimador secundario y el
colimador multila´minas. Debido a restricciones en la informacio´n adsequible del acelerador
comercial, es posible que el disen˜o de las multila´minas no sea adecuado en la simulacio´n con
Geant4, as´ı como el taman˜o, espesor y material de e´stas y del colimador secundario.
Por otro lado, al incluir ima´genes DICOM en la simulacio´n, se encuentran desviaciones ma´s
grandes en los ca´lculos de dosis. A pesar de que el mapa de colores es en parte similar al
obtenido en Eclipse, los histogramas demuestran que las dosis calculadas por volumen en
cada estructura en la simulacio´n con Geant4 no corresponden a los resultados entregados por
el sistema de planeacio´n comercial. Hay varios factores que pueden influir en estos resultados,
adema´s de los descritos en un simulador f´ısico de agua. Por un lado, la resolucio´n empleada
en el ca´lculo de dosis en Geant4 fue de 64x64 p´ıxeles por cada corte de CT, lo que indica un
valor de compresio´n de ocho con respecto a las ima´genes originales de 512x512 p´ıxeles. El
espesor de los elementos de la malla de ca´lculo en Eclipse es de 2.5mm, mientras que en la
simulacio´n en Geant4 fue de 7.8mm. La resolucio´n en el eje perpendicular a las ima´genes de
CT corresponde a la separacio´n entre las mismas para ambos casos. Con el fin de evaluar el
efecto de la resolucio´n, se realizo´ una simulacio´n en Geant4 con ima´genes de 512x512 p´ıxeles
por corte de CT, con un taman˜o de p´ıxel de 0.98mm, lo que aumento´ hasta en ocho veces
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(a) (b)
(c) (d)
(e) (f)
Figura 6.2: Corte transversal central para un tratamiento de ca´ncer de pro´stata con (a,b) te´cnica
convencional, (c,d) 3DCRT y (e,f) IMRT, con las distribuciones de dosis obtenidas en
(a,c,e) Geant4 y (b,d,f) Eclipse.
los tiempos de simulacio´n. Los resultados obtenidos se muestran en las figuras 6.4 y 6.5, y
sugieren que las variaciones en las dosis calculadas por o´rgano no cambian significativamente
al mejorar la resolucio´n.
Otro factor importante es la curva de calibracio´n de unidades Hounsfield a densidades em-
pleado para el conjunto de ima´gnes de CT. Estos valores pueden ser diferentes para el TAC
empleado.
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Figura 6.3: Histogramas dosis - volumen para las te´cnicas (a) convencional, (b) 3DCRT y (c) IM-
RT: resultados obtenidos con Eclipse (c´ırculo) y con la simulacio´n en Geant4 (cuadra-
do). Los volu´menes analizados son el PTV (rojo), el recto (azul) y la vejiga (gris).
Hay un aspecto de intere´s que se encuentra al comparar los histogramas de las simulaciones en
radioterapia convencional con las otras te´cnicas. La mejor´ıa del primero sugiere que hay una
contribucio´n al error por causa del uso del colimador multila´minas en las te´cnicas 3DCRT
e IMRT. Los errores tienden a aumentar cuando se utilizan campos pequen˜os, lo que ha
representado un reto incluso en las mediciones experimentales. Para evaluar la contribucio´n
al error por las multila´minas se realizo´ una planeacio´n en Eclipse sin el uso del colimador
multila´minas, manteniendo los mismos taman˜os de campo y angulaciones para el caso de
la te´cnica 3DCRT. Los resultados se muestran en las figuras 6.6 y 6.1, demostrando que
el disen˜o y ubicacio´n del colimador multila´minas debe evaluarse con cuidado para lograr el
efecto esperado.
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(a) (b) (c)
Figura 6.4: Distribuciones de dosis obtenidas en Geant4 (a,b) y en Eclipse (c) para la te´cnica
convencional. Se comparan los resultados de la simulacio´n con una resolucio´n de 64x64
p´ıxeles (7.8mm) (a) y con una resolucio´n de 512x512 p´ıxeles (0.98mm) (b).
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Figura 6.5: Comparacio´n de los histogramas dosis - volumen obtenidos con Geant4 (cuadrado) y
con Eclipse (c´ırculo). Se muestran los resultados de la simulacio´n con una resolucio´n
de 64x64 p´ıxeles (7.8mm) (a) y con una resolucio´n de 512x512 p´ıxeles (0.98mm) (b).
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(a) (b) (c)
Figura 6.6: La distribucio´n obtenida con Geant4 (a) presenta mayor similitud a la distribucio´n
obtenida en Eclipse sin el uso del colimador multila´minas (c) que con el uso del mismo
(b).
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Tabla 6.1: Comparacio´n de los histogramas dosis - volumen obtenidos con Geant4 (cuadrado) y
con Eclipse (c´ırculo), con el uso del colimador multila´minas (a) y sin el mismo (b).
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Cap´ıtulo 7
Conclusiones
En este trabajo se ha desarrollado un programa de ca´lculo de dosis con Monte Carlo y se
han comparado los resultados con los obtenidos en un sistema de planeacio´n convencional,
Eclipse, utilizado en el Instituto Nacional de Cancerolog´ıa. Espec´ıficamente se han obtenido
distribuciones de dosis en un conjunto de ima´genes de TAC de un paciente real con una
planeacio´n de tratamiento de ca´ncer de pro´stata con la te´cnica IMRT de radioterapia.
Inicialmente se realizo´ un estudio para la validacio´n de la simulacio´n con la herramienta
Geant4, en el que se compararon las distribuciones simuladas con las medidas en un simulador
f´ısico representado por una caja de agua. Los resultados dieron por debajo del 4 % para las
curvas de PDD y muestran un desfase en las regiones por fuera del campo de tratamiento
debido, posiblemente, a la dispersio´n en el cabezal del acelerador, en el simulador f´ısico como
tal, o por fugas en las multila´minas o el colimador. A partir del ana´lisis de las distribuciones
de dosis y de los histogramas dosis - volumen obtenidos en una planeacio´n para pro´stata,
se ha encontrado que hay diferencias grandes en los ca´lculos con el modelo de simulacio´n
implementado y los resultados del sistema de planeacio´n comercial. Puede notarse un efecto
considerable en el uso del colimador multila´minas que predomina al trabajar con campos
pequen˜os.
Con base en los resultados obtenidos en este estudio se puede concluir que los ca´lculos de
dosis efectuados en el sistema de planeacio´n comercial Eclipse no pueden ser comparados con
los obtenidos en Geant4 hasta no obtener una representacio´n adecuada de los elementos del
cabezal del acelerador cl´ınico y evaluar diferentes curvas de calibracio´n de unidades Hounsfield
para el TAC empleado.
Se propone evaluar los resultados en diferentes regiones anato´micas, tales como cabeza, cuello
y mama. Adema´s, queda como tema de intere´s un estudio ma´s detallado del cabezal del acel-
erador lineal empleado, haciendo e´nfasis en el disen˜o de los colimadores y el filtro aplanador.
Tambie´n se sugiere analizar diferentes curvas de calibracio´n para las ima´genes diagno´sticas,
variando su resolucio´n e intervalos de densidades por estructura.
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